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Annoksen ja pinta-alan tulo, DAP, lasten sa¨teilysuojelu
Ta¨ssa¨ tyo¨ssa¨ tarkastellaan annoksen ja pinta-alan tulon mittarin (DAP-mittarin) toimintaa ja
ka¨ytta¨ytymista¨ pienissa¨ sa¨teilyannoksissa, jossa DAP-arvot ovat matalia.
Lasten tutkimuksissa ka¨yteta¨a¨n pienia¨ kuvausarvoja, jonka seurauksena lapsipotilaaseen kohdistuu
matalia annoksia. Lasten thorax-tutkimuksissa potilaaseen kohdistuva keskima¨a¨ra¨inen DAP-arvo
on 19 mGy × cm2. DAP-arvon tarkkuus matalissa annoksissa on ta¨rkea¨, silla¨ lapsuudessa saatu
sa¨teilyaltistus aiheuttaa suuremman riskin kuin vastaava altistus aikuisia¨ssa¨. Lapset ovat sa¨teily-
suojelun kannalta erityisasemassa ja lasten tutkimusten oikeutusharkintaan ja optimointiin tulee
kiinnitta¨a¨ erityista¨ huomiota.
Tutkimuksessa DAP-mittarin tarkkuutta matalissa annoksissa tarkasteltiin ka¨ytta¨en pinta-ala
menetelma¨n kalibrointia. Kalibrointi tapahtui siten, etta¨ DAP-mittareita ka¨ytettiin kentta¨mitta-
reina ja Raysafe Xi-annosmittaria vertailumittarina. Toisin sanoen DAP-mittarista saatuja arvoja
tarkasteltiin vertaamalla niita¨ Raysafe Xi-annosmittarin arvoihin. DAP-mittari on kiinnitetty
ro¨ntgenputken eteen ja pinta-ala menetelma¨ssa¨ annosmittari asetetaan ro¨ntgenputken alapuolel-
le sa¨teilykeilaa vasten. Ta¨llo¨in kuvaamisessa molemmat mittarit altistuvat sa¨teilylle samanaikaisesti.
Tulokseksi saatiin, etta¨ DAP-mittarit ovat kalibroitu korkean kuvausja¨nnitteen, sa¨hko¨ma¨a¨ra¨n ja
ilman lisa¨suodatuksen avulla, eika¨ kalibroinnissa ole otettu huomioon matalia annoksia. Tutkimalla
DAP-mittarin tarkkuutta matalissa annoksissa huomattiin, etta¨ DAP-mittaria koskeva laitevaati-
mus, jossa na¨ytta¨ma¨ saa poiketa oikeasta arvosta eninta¨a¨n 25 %, ei toteudu AGFA DX-D600 ja
FUJI FDR Acselerate ro¨ntgenlaitteella DAP-arvon ollessa 0-4 mGy × cm2 va¨lilla¨. Ta¨llo¨in na¨iden
kahden ro¨ntgenlaitteiden DAP-mittareista saadut DAP-arvot eiva¨t ole luotettavia DAP-arvojen
ollessa alle 4 mGy × cm2.
Lasten annoskera¨yksissa ja kuvausarvojen optimoinnissa tulee huomioida, etta¨ laitteen DAP mit-
tarin virhe voi ylitta¨a¨ DAP-mittareille asetetun tarkkuusrajan.
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Lyhenteet ja sanasto
kp Painekorjauskerroin
kT Lämpötilakorjauskerroin
µ Röntgensäteilyn lineaarinen vaimennuskerroin
HT Ekvivalenttiannos
Prad Röntgensäteilyn teho
dε¯ Aineeseen siirtynyt energia
(wR) Säteilylajin painokerroin
ψ˙ Energiakertymänopeus
K˙ Kermanopeus
µ
ρ Röntgensäteilyn massavaimennuskerroin
λ Säteilyn aallonpituus
Φ Hiukkaskertymä
φ Hiukkaskertymänopeus
ψ Energiakertymä
ρ Väliaineen tiheys
B Elekronikuoren sidosenergia
BSF Takaisinsirontakerroin (Back Scatter Factor)
c Valon nopeus
CF Kalbrointikerroin (calibration factor)
D Absorboitunut annos
DAP Annoksen ja pinta-alan tulo (dose area product)
E Efektiivinen annos
ESD pinta-annos (Entrance Surface Dose)
F Kokonaissuodatus
f Värähtelytaajuus
FFD Fokus-filmietäisyys ( (focus film distance)
FSD Fokus-ihoetäisyys ( (focus skin distance)
1
h Planckin vakio
I Röntgenputken virta
K Kerma (kinetic energy released per unit mass)
Kα Karakteristisen röntgensäteilyn energia (L-kuorleta)
KAP Kerman ja pinta- alan tulo (kerma area product)
me Elektronin lepomassa
Mf ield DAP-kenttämittarin näyttämä arvo
Mref Vertailumittarin näyttämä arvo
Nf ield DAP-kenttämittarin kalibrointikerroin
Nref Vertailumittarin kalibrointikerroin
p0 Normaali ilmanpaine
U Röntgenputken jännite
wT Kudoksen tai elimen painotuskerroin
Y (U,F) Röntgenputken säteilytuotto
Z Anodimateriaalin järjestysluku
IAEA Kansainvälinen atomienergiajärjestö (International Atomic Energy Agency)
ICRP Kansainvälinen säteilysuojelutoimikunta (International Commission on Radio-
logical Protection)
IEC Säteilyalan kansainvälinen standardisoimisjärjestö (International Electrotech-
nical Commission)
STUK Säteilyturvallisuuskeskus
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1 Johdanto
Röntgendiagnostiikassa annoksen ja pinta-alan tulo (DAP, dose area product) tai ker-
man ja pinta-alan tulo (KAP, kerma-area product) ovat suureita, joita käytetään arvioi-
taessa potilaaseen kohdistuvaa säteilyaltistusta tietyissä röntgentutkimuksissa, mm.
natiivi- ja läpivalaisututkimuksissa. Annoksen ja pinta-alan tulo määritetään taval-
lisesti joko DAP-mittarin avulla tai laskennallisesti. Laskennallisesti määritetty tulos
riippuu kenttäkoosta, kuvausasetuksista (mm. kuvausjännite, suodatus) ja röntgenlait-
teen säteilyn tuotosta.
DAP-mittari on tasomainen ionisaatiokammioilmaisin, joka mittaa kammion lävitse
kulkevaa säteilyä. Samalla DAP-mittari vaimentaa ja suodattaa tulevaa röntgensätei-
lyä. Mittari koostuu kammiosta ja elektrometristä (kuva 9). Röntgentutkimuksessa
DAP-mittari on asetettu kohtisuoraan säteilykeilaa vastaan röntgenputken kaihdin-
kotelossa (kuva 6).
DAP-mittarin tarkoituksena on määrittää tutkimuksen aikana potilaaseen kohdistu-
van annoksen ja pinta-alan tuloa. DAP-mittarista saatu DAP-arvo mahdollistaa poti-
laiden annosseurannan ja annosoptimoinnin sekä säteilyannoksen määrittämisen.
DAP-mittaria on kalibroitava säännöllisesti, jotta sen näyttämä arvo olisi tarkka ja
luotettava. Kalibroinnissa on tavoitteena määrittää kalibroitavalle DAP-mittarille (ns.
DAP-kenttämittarille) kalibrointikerroin. DAP-mittarin kalibrointikertoimen arvo vaih-
telee säteilylaadusta toiseen, koska kertoimen arvo on riippuvainen aina säteilyn ener-
giasta. Kalibrointikerroin saadaan, kun DAP-kenttämittari kalibroidaan toisen ns. ver-
tailumittarin avulla. Vertailumittari voi olla joko toinen DAP-mittari tai muu ilma-
kerman annosmittari (kuten Raysafe Xi-annosmittari). Laadunvarmistusta röntgen-
laitteille tehdään päivittäin, kuukausittain jne. STUK ST 3.3 ohjeen mukaan "Käy-
tönaikaisten hyväksyttävyysvaatimusten täyttyminen on varmistettava vuosittain tai
useammin. Se voi tapahtua esimerkiksi vuosihuoltojen yhteydessä."[1]
Säteilyn tuottamat terveyshaitat jaetaan kahteen ryhmään deterministisiin ja stokasti-
siin haittoihin. Deterministiset eli suorat vaikutukset kuvaavat säteilyn varmoja hait-
tavaikutuksia, jotka johtuvat laajasta solukuolemasta. Stokastiset eli satunnaiset vai-
kutukset kuvaavat tilastollisia haittavaikutuksia, jotka johtuvat soluissa tapahtuneesta
satunnaisesta geneettisestä muutoksesta. Matalien annosten aiheuttamia solu- ja ku-
dosvaurioita ei tunneta niin hyvin kuin korkeiden annosten aiheuttamia haitauvaiku-
tuksia sillä matalien annosten terveyshaitat ovat enemmän stokastisia kuin determi-
nistisiä.
Lapset ovat erityisasemassa säteilysuojelun kannalta, koska lapset ovat säteilyherkem-
piä kuin aikuiset ja näin ollen säteilyaltistuksen aiheuttamat terveyshaitat ovat suu-
rempia lapsille kuin aikuisille. Lasten pienen koon takia lasten röntgenkuvauksissa
DAP-arvot ovat tyypillisesti pienempiä kuin aikuisten kuvauksissa.
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2 Röntgensäteily ja röntgenlaitteen toiminta
2.1 Ionisoiva säteily
Ionisoiva säteily on säteilyä, jonka kohdistuessa aineeseen atomin elektronit voivat
virittyä tai irtautua elektronikuorilta. Esimerkkinä ionisoivan säteilyn lähteistä ovat
mm.radioaktiiviset aineet, kiihdyttimet ja röntgenlaitteet. Ionisoivan säteilyn energian
on oltava korkeampi kuin elektronin sidosenergian, jolloin sen osuessa valenssielekt-
roniin, elektroni irtoaa atomin kuoresta. Tämän perusteella säteily voi olla ionisoivaa
tai ionisoimatonta riippuen säteilyn energiasta. Ionisoiva säteily jaetaan kahteen pää-
ryhmään: suoraan ionisoivaan säteilyyn ja epäsuorasti ionisoivaan säteilyyn. Massalli-
set ja varaukselliset säteilyt ionisoivat suoraan kohdeatomia Coulombin voiman avul-
la (esim α-hiukkanen). Sähkömagneettinen säteily (myös varaukseton neutronisäteily)
on epäsuorasti ionisoivaa säteilyä, joka tuottaa sekundäärisäteilyä vuorovaikuttaessa
kohdeatomin kanssa. Syntynyt sekundäärisäteily aiheuttaa ionisaatiota.
2.2 Sähkömagneettinen säteily
Kvanttimekaniikan mukaan sähkömagneettisella säteilyllä (fotoneilla) on sekä aal-
toliikkeen että hiukkasten ominaisuuksia, mitä kutsutaan aalto-hiukkasdualismiksi.
Tällöin sähkömagneettisen säteilyn energia voidaan määrittää sen taajuudesta:
E = hf =
hc
λ
(2.1)
missä E on fotonin energia, h Planckin vakio, f värähtelytaajuus, c valon nopeus ja λ
säteilyn aallonpituus.
Sähkömagneettista säteilyä on monentyyppistä, jotka eroavat toisistaan energian, tuo-
tantoprosessin ja ionisointikyvyn perusteella. Sähkömagneettista säteilyä ovat mm.
gamma- ja röntgensäteily. Gammasäteily on peräisin nukleonista, jossa virittynyt nukleo-
ni emittoi fotonin viritystilan purkauksessa. Lisäksi annihilaatio reaktiossa materian
ja antimaterian välillä syntyy myös gammasäteilyä.
2.3 Röntgensäteily
Wilhelm Conrad Röntgen löysi röntgensäteet vuonna 1895 [2]. Hän rakensi röntgen-
laitteen, joka tuotti kokeellisesti röntgensäteitä ja tämän ansiosta hän sai maailman
ensimmäisen fysiikan Nobel palkinnon vuonna 1901[2]. Muutama viikko löydön jäl-
keen saatiin ensimmäinen lääketieteellinen röntgenkuva lasinegatiivia ja fluoresenssi-
näyttöä käyttäen. Nykyään röntgensäteilyä käytetään mm. lääketieteellisessä kuvanta-
misessa ja hoidossa.
Röntgensäteily kuuluu sähkömagneettisen säteilyn kategoriaan. Lääketieteessä rönt-
gensäteilyä tuotetaan röntgenputkissa. Röntgensäteilyä syntyy, kun röntgenputken ka-
todin tuottamat elektronit törmäävät anodi-levyyn sähkökentän vaikutuksessa.
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Röntgensäteilyä syntyy myös elektronin sieppauksen tai sisäisen konversion johdosta.
Sisäinen konversio on radioaktiivisen alkuaineen hajoamismuoto, jossa korkeaenergi-
nen elektroni poistuu atomin K-kuorelta. Sisäisen konversion hajoamisessa nukleoni
emittoi sähkömagneettista säteilyä palatessa viritystilasta takaisin perustilaan. Emit-
toitunut säteily virittää K-kuorella olevan elektronin ja sen seurauksena korkeaenergi-
nen elektroni poistuu elektronikuorelta.
Sisäisen konversion tuottama elektroni poikkeaa beeta- hiukkasesta siten, että beeta-
elektroni on peräisin nukleonista eikä K-kuoresta. Elektronisieppauksen tapauksessa
nukleoni sieppaa K-kuorelta elektronin, jonka seurauksena yksi protoni muuttuu yti-
messä neutroniksi.
Sekä sisäisen konversion että elektronisieppauksen tapauksessa elektronin poisto ai-
heuttaa elektroniaukon atomin sisäkuorella. Tällöin atomi on epästabiilissa tilassa.
Atomien pyrkiessä saavuttamaan energeettisesti edullisimman tilan, uloimmilta kuo-
rilta (yleensä M tai L kuorilta) siirtyy elektroni alempaan tilaan. Tässä prosessissa kor-
keaenerginen elektroni emittoi fotonin siirtyessä alemmalle energiatasolle (K-kuorelle).
Näin syntyy ns. karakteristinen röntgensäteily, jonka energia on uloimman ja sisäisen
kuoren energiatasojen erotus:
Kα = EL −EK (2.2)
Karakteristisen röntgensäteilyn nimitys viittaa siihen, että kullakin alkuaineella on
ainutlaatuinen energiatasorakenne (jokaisella alkuaineella on ominainen röntgensä-
teilyn spektri). Atomin L-kuorelta peräisin olevaa elektronin tuottamaa karakteristis-
ta röntgensäteilyä kutsutaan Kα-säteilyksi, samalla tavalla M-kuorelta peräisin oleva
elektroni emittoi Kβ-röntgensäteilyä. Karakteristisen röntgensäteilyn energia voi myös
siirtyä uloimman kuoren elektronille ja virityksen johdosta elektroni poistuu atomin
kuoresta. Syntynyt elektroni on nimeltään Auger elektroni ja sen energia on karakte-
ristisen säteilyn ja atomin uloimman kuoren sidosenergian erotus.
Kuva 1: Tyypillisen röntgensäteilyn spektri muodostuu jatkuvasta spektristä (käyrä) ja viivaspekt-
ristä (piikit). Röntgensäteilyn jatkuva spektri on peräisin nopeasta elektronista, kun taas viivaspekt-
ri kuvaa karakteristista säteilyä (K- ja L-kuoresta peräisin). Kuvassa katkoviiva on jarrutussäteilyn
spektri, joka voidaan poistaa suodatusta käyttäen. Suodatuksena käytetään yleensä kuparia tai alu-
miinia.
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2.4 Röntgensäteilyn ja aineen välinen vuorovaikutus
Röntgensäteilyn fotonit vuorovaikuttavat kohdeatomin kanssa monin tavoin riippuen
niiden energiasta.
Koherentti sironta: Fotoni absorption seurauksena kohdeatomi siroaa fotonin, jolla
on sama aallonpituus, mutta eri suunta kuin tulevalla fotonilla. Vuorovaikutusta voi
esiintyä, kun tulevan fotonin energia on alle 10 keV. Tällaisen sirontatyypin merkitys
röntgenkuvantamisessa on pieni.
Comptonin ilmiö: Tulevan röntgenfotonin ja atomin ulkokuoren elektronin vuorovai-
kutuksen johdosta elektroni poistuu atomista (Comptonin elektroni) ja fotoni siroaa.
Sironnassa fotoni menettää osan energiastaan elektronille ja fotonin aallonpituus kas-
vaa ja kulkusuunta muuttuu. Sironneen fotonin ja comptonin elektronin energiat ovat
kuitenkin sen verran suuret, että voivat aiheuttaa ionisaatiota muualla. Comptonin si-
ronnan yhtälö saadaan energian ja liikemäärän säilymislakien avulla:
∆λ =
h
mec
(1− cos(θ)) (2.3)
missäme on elektroninmassa,∆λ aallonpituudenmuutos ja θ on röntgenfotonin suun-
nan muutos (sirontakulma).
Valosähköinen ilmiö: Röntgenfotonin ja atomin sisäkuoren vuorovaikutuksessa foto-
ni absorboituu kokonaan, ja elektroni irtoaa atomista (ns. valosähköinen elektroni).
Vuorovaikutuksen johdosta karakteristinen röntgensäteily voi emittoitua atomista se-
kundäärifotoniksi.
EK = hf −B (2.4)
Irronneen elektronin liike-energia( EK ) saadaan tulevan fotonin energian (hf ) ja kysei-
sen elekronikuoren sidosenergian (B) erotuksella. Sekä valosähköinen elektroni, että
matalaenerginen sekundäärihiukkanen voivat aiheuttaa ionisaatiota muissa atomeis-
sa.
Vuorovaikutuksen todennäköisyys riippuu kuitenkin kohdeatomin efektiivisesta ato-
miluvusta. Fotoni absorptio on korkeampi aineessa, jolla on suuri efektiivinen atomi-
luku (esim. luissa) ja pienempi aineessa, jolla on matala efektiivinen atomiluku (esim.
rasvassa) . Yleisesti korkealla röntgensäteilyn energialla todennäköisyys, että fotonit
läpäisevät väliainetta ilman vuorovaikutusta, kasvaa. Näin ollen comptonin sironnan
ja valosähköisen absorption vaikutusalat väliaineessa vähentyvät. Tämä vaikutus on
kuitenkin isompi valosähköiselle absorptiolle kuin comptonin sironnalle.
Parinmuodostus: Vuorovaikutuksessa korkeaenerginen fotoni (vähintään 1,02 MeV)
läpäisee kaikki atomin elektronikuoret ja vuorovaikuttaa ytimen kanssa. Vuorovaiku-
tuksessa ydin absorboi fotonin ja emittoi elektroni-positroni-parin (parinmuodostus).
Röntgenkuvantamisen kannalta parinmuodostuksen vaikutus on kuitenkin merkityk-
setön, koska tarvittavaa energiaa ei kuitenkaan esiinny röntgentutkimuksissa.
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Fotodisintegratio: Fotonin ja atomiytimen vuorovaikutuksessa ydin nousee viritysti-
laan, ja emittoi nukleonin. Vuorovaikutus on mahdollista, kun fotonin energia on vä-
hintään 10 Mev. Tarvittavaa energiaa ei kuitenkaan esiinny röntgentutkimuksissa.
Yllä mainituista vuorovaikutuksista ainoastaan comptonin sironta ja valosähköinen
absorptio ovat oleellisia diagnostisessa radiologiassa. Toisin sanoen röntgentutkimuk-
sessa fotoni voi läpäistä materiaalin ilman vuorovaikutusta, absorboitua täysin siir-
tämällä vuorovaikutuksessa kaiken energiansa materiaaliin (valosähköinen ilmiö) tai
vuorovaikutuksen ansiosta sirota tulokulmasta säilyttämällä osan energiastaan (comp-
tonin sironta).
Monoenergiset röntgensäteet vaimentuvat eksponentiaalisesti kulkiessaan väliaineen
läpi valosähköisen ilmiön ja comptonin sironnan ansiosta .
N =N0e
−µ·t (2.5)
Missä N0 on tulevien monoenergisten primäärifotonien lukumäärä, t on materiaalin
paksuus, N on läpäisevien fotonien lukumäärä ja µ on lineaarinen vaimennuskerroin.
Lineaarisen vaimennuskertoimen avulla voidaan myös määritellä tulevien ja läpäise-
vien fotonien intensiteettisuhdetta, mutta lineaarinen vaimennuskerroin riippuu aina
väliaineen tiheydestä. Riippuvuus väliaineen tiheydestä poistuu käyttämällä massa-
vaimennuskerrointa lineaarisen vaimennuskertoimen sijaan.
N =N0e
−
µ
ρ ·(t·ρ) (2.6)
Yllä olevassa yhtälössä ρ on väliaineen tiheys, µ on lineaarinen vaimennuskerroin
kyseisessä väliaineessa ja µρ on massavaimennuskerroin.
2.5 Röntgenlaite
Röntgenlaite tuottaa nimensä mukaisesti röntgensäteilyä. Röntgenlaitetta käytetään
potilastutkimuksissa röntgensäteilyn lähteenä ja se koostuu öljytäytteisestä kotelosta
eli röntgenputkesta, anodista ja katodista. Röntgenputki sijaitsee öljykotelon sisällä ja
se on rakennettu lasista tai metallikeramiikasta. Kotelo on taas rakennettu niin, että se
suojaa ympäristöä sähköiskuilta sekä röntgensäteilyltä.
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Kuva 2: Yleinen rakenne röntgenputkesta, jolla on pyörivä anodi. Röntgensäteilyä syntyy, kun rönt-
genputkessa katodin tuottama elektroni-suihku (nopeat elektronit) kohtaa kohdemateriaalin eli ano-
din sähkökentän vaikutuksessa. Syntynyt röntgensäteily poistuu putkesta ikkunan kautta. [2]
Röntgenputkessa elektronivirran kulkiessa katodin hehkulanka kuumenee (hehkuka-
todi), jonka ansiosta hehkukatodi alkaa tuottaa elektroneja. Tämän jälkeen tuotetut
elektronit kiihtyvät putkijännitteen (katodin ja anodin välinen potentiaaliero) johdos-
ta samanaikaisesti anodin suuntaan. Korkeaenergiset nopeat elektronit vuorovaikut-
tavat anodin materiaalin kanssa, hidastuvat ja lopulta pysähtyvät.
Nopeat elektronit menettävät suuren osan energiastaan vuorovaikutuksessa kohdema-
teriaalin atomien elektronien kanssa (kuva 2), ja tuottavat sähkömagneettista säteilyä
(röntgensäteily). Nopeat elektronit voivat virittää kohdeatomin elektronin tai irrottaa
elektronin atomista aiheuttaen ionisaatiota. Tällöin kohdeatomi emittoi karakteristista
röntgensäteilyä. Myös kohdeatomin ytimen sähkökenttä voi voimakkaasti sirota tule-
via elektroneja, minkä seurauksena elektronit menettävät energiaa emittoimalla rönt-
gensäteitä.
Taulukko 1: Karakteristiset röntgensäteet, jotka voivat syntyä röntgenlaitteessa suodatinmateriaalis-
ta (Al,Cu) tai anodilevystä(W). Energiat keV:ssa
Z Alkuaine Kα1 Kβ1 Lα1 Lβ1 Mα1 Mβ1
13 Al Alumiini 1.486 1.557
29 Cu Kupari 8.046 8.904 0.928 0.947
74 W Volframi 59.318 67.244 8.398 9.672 1.775 1.838
Putkijännite on yleensä 20-150 kV välillä. Jännite-eron ollessa 150 kV, elektronien no-
peus saavuttaa lähes 70 % valon nopeudesta [2].
Suurin osaa tulevien elektronien energiasta vapautuu lämpönä ja vain pieni osa sii-
tä menee röntgensäteilyn tuottamiseen. Korkealla putkijännitteellä anodin tai koko
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putkipään lämpötila saattaa nousta liian korkeaksi. Anodilevy tasoittaa lämpöä pyö-
rimällä jatkuvasti, jotta tulevien nopeiden elektronien polttopiste ei kohdistuisi yh-
teen paikkaan anodissa. Röntgensäteilyn tuotannon hyötysuhde elektronien energias-
ta on:[2]
η =
Prad
U · I
(2.7)
missä Prad on röntgensäteilyn teho, I on röntgenputken virta ja U · I vastaa elektro-
nisuihkun tehokkuutta. Röntgensäteilyn tuottamisessa hyötysuhde riippuu sitä, mistä
anodimateriaalista on kyse. Tätä kuvaa relaatio:[2]
η = K ·U ·Z (2.8)
jossa Z on anodimateriaalin järjestysluku (Volframille Z on 74 (taulukko 1) ja K on va-
kiokerroin, joka on kokeellisesti määritelty olevan 1.1× 10−9V −1[2].
Primääristä röntgensäteilyä muodostuu, kun osa polttopisteessä (fokuksessa) emittoi-
tuneista röntgensäteistä suuntautuu ikkunaan ja pääsee ulos läpäisemällä röntgenput-
ken sekä kotelon. Muun suuntaiset säteet absorboituvat koteloon, eivätkä pääse ulos.
Anodilevy on kallistettu tietyssä kulmassa, jotta anodissa syntyneet primäärifotonit
suuntautuvat ikkunan suuntaan. Anodilevy kuitenkin vaimentaa osan syntyneistä pri-
määrifotoneista ja anodilevyn kallistuksen seurauksena säteilykeilan intensiteetti on
suurempi katodin suuntaan ja pienempi anodin suuntaan. Kyseistä ilmiötä kutsutaan
kallistumailmiöksi (eng. heel effect). Säteilykentän primäärifotonien annosjakaumaan
vaikuttavat myös puolivarjot(kuva 3).
Kuva 3: Kun röntgenlaitteen fokus ei ole pistemäinen, fokuksesta tulevat röntgensäteet eivät jakaudu
tasaisesti säteilykeilassa vaan säteilyn intensiteetti keilan reunoilla on pienempi kuin keilan keskellä.
Tämän takia fotoni-ilmaisimen antamassa röntgenkuvassa on aina puolivarjoalueet.
Röntgentutkimuksessa potilas on röntgenputken ja fotoni-ilmaisimen välissä. Rönt-
gensäteilyn vaimentuessa potilaaseen, fotoni-ilmaisin havaitsee osan primäärifotoneis-
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ta, jotka ovat läpäisseet potilaan kudoksia ilman vuorovaikutusta. Tällöin fotoni ilmai-
simesta saadaan potilaasta kaksiulotteinen mustavalkoinen varjokuva.
Kuvan tummat alueet esittävät kehoa hyvin läpäiseviä kohteita ja vaaleat alueet kehon
tiheitä kohteita, jotka vaimentavat säteilyä voimakkaasti. Fotoni ilmaisimeen saapuu
kuitenkin sekundäärifotoneita, jotka syntyvät primäärifotonien ja kudoksen vuorovai-
kutuksessa (Compton sironta). Comptonin sironnalla on merkittävä vaikutus röntgen-
kuvantamisessa. Kuvan muodostuksen kannalta Compton-sironta aiheuttaa haitallis-
ta hajasäteilyä. Sironneet fotonit eivät sisällä radiografista informaatiota ja vähentävät
kuvan kontrastia.
3 Fysikaaliset suureet ja yksiköt röntgentutkimuksessa
3.1 Säteilykentän määrittäminen
Hiukkaskertymä ja energiakertymä ovat kaksi oleellista suuretta säteilykentän mää-
rittämisessä. Hiukkaskertymä perustuu oletukseen, että on olemassa pallonmuotoi-
nen alue tarkasteltavan pisteen ympärillä, johon hiukkaset ovat kertyneet mittauksen
hetkellä.
Φ =
dN
da
(3.1)
jossa da on pallon isoympyrän pinta-ala, johon kohdistuu dN määrä hiukkasia tai säh-
kömagneettisen säteilyn kvanttia. Hiukkaskertymän yksikkö on m−2. Hiukkaskerty-
män arvojen vaihtelua ajan suhteen määritellään hiukkaskertymänopeuden (φ) avul-
la:
φ =
dΦ
dt
(3.2)
joka on hiukkaskertymän muutos (dΦ) jaettuna tarkasteltavana olevalla mittausajalla
(dt). Hiukkaskertymänopeuden yksikkö onm−2s−1. Energiakertymää (ψ) käyttäen voi-
daan selvittää, kuinka paljon energiaa hiukkaset tuovat alueeseen. Energiakertymän
määritelmä poikkeaa hiukkaskertymän määritelmästä siten, että hiukkasten määrän
tilalla on säteilyenergia R.
ψ =
dR
da
(3.3)
Energiakertymän yksikkö on Jm−2. Vastaavasti energiakertymän muutosta ajan suh-
teen määritellään energiakertymänopeuden avulla:
ψ˙ =
dψ
dt
(3.4)
Energiakertymänopeuden yksikkö on (Jm−2s−1) eli (Wm−2). Monoenergisen säteily-
kentän kaikilla hiukkasilla on sama energia (E), jolloin energiakertymä saadaan ker-
tomalla hiukkasenergia hiukkaskertymällä(ψ =ΦE).
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3.2 Dosimetriset suureet
Säteilykentän voimakkuutta ja säteilyn aiheuttamien todellisten tai potentiaalisten
vaikutusten välisiä relaatioita kuvataan dosimetrian suureiden avulla.
3.2.1 Kerma (K)
Säteilykentän ja aineen välisessä vuorovaikutuksessa tapahtuu energian muuntumi-
nen, jossa aineen ionisoituessa primäärisäteilyn energia siirtyy sekunäärisille ionisoi-
ville hiukkasille. Varauksettomien hiukkasten kohdalla energian muuntumista vas-
taava suure on kerma (kinetic energy released per unit mass), jota merkitään K :lla.
Varauksettomat hiukkaset tuottavat varautuneita sekundäärihiukkasia törmätessään
väliaineeseen. Kerma mittaa fotonien tai neutronien tuottamien varattujen sekundää-
rihiukkasten liike-energiaa väliaineen massayksikköä kohti:
K =
dεtr
dm
(3.5)
Missä dεtr on syntyneiden sekundäärihiukkasten saama kokonaisliike-energia sätei-
lykentän varauksettomien hiukkasten aiheuttavasta vuorovaikutuksesta m:n suurui-
sessa massassa. Kerman yksikkö on (J · kg−1), ja sen erityisnimi on gray (Gy). Varauk-
selliset hiukkaset voivat menettää niiden saaman liike-energian törmätessä ympärillä
oleviin muihin hiukkasiin. Tällöin kyseessä on törmäyskerma KC (collision). Samoin
säteilykerma Kr (radiation) kuvaa jarrutussäteilyn energiaa, joka siirtyy vuorovaiku-
tuspaikasta poispäin. Monoenergiselle säteilylle kerman yhtälö on:
K =
µtr
ρ
ΦE (3.6)
jossa fotonien energia on E, hiukkaskertymä φ ja µtrρ on energia-absorption massa-
kerroin kyseisessä väliaineessa, koska monoenergisella hiukkauskertymällä (ψ = ΦE).
Yhtälö (3.6) voidaan kirjoittaa muodossa:
K =
µtr
ρ
ψ (3.7)
Kermanopeus K˙ on kerman derivaatan ajan funktiona:
K˙ =
dK
dt
(3.8)
Kermanopeuden perusyksikkö on gray per sekunti (Gys−1).
3.2.2 Absorboitunut annos (D)
Säteilyn ja aineen välisessä vuorovaikutuksessa tietty määrä energiaa siirtyy aineeseen.
Kyseisen energian aineeseen siirtynyttä energiaa (d¯ε) määritellään seuraavasti:
dε¯ = Rin −Rout −
∑
Q (3.9)
Missä Rin on tarkastelukohteeseen varattujen ja varauksettomien ionisoivien hiukkas-
ten avulla tuleva energia, Rout on tarkistelukohdasta poistuvien ionisoivien hiukkasten
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kokonaissäteilyenergia ja
∑
Q on vapautuneiden sidosenergioiden summa, joka kuvaa
kyseisten kohdehiukkasten ja atomiytimen lepoenergian kokonaismuutosta.
∑
Q on
positiivinen, kun lepoenergia vähenee ja negatiivinen silloin, kun lepoenergia kasvaa
[3].
Absorboitunut annos(D) on suure, joka mittaa keskimäärin aineeseen siirtyneen ener-
gian määrän massaa massayksikköä kohti:
D =
(dε¯)
dm
(3.10)
tässä dm on tarkasteltavan pisteen ympäristössä oleva massa-alkio, jossa mitataan ai-
neeseen siirtynyttä energiaa. Aineeseen siirtyneen energian yksikkö on joule (J), jol-
loin absorboituneen annoksen yksikkö on sama kuin kerman yksikkö eli (J · kg−1) ja
sen erityisnimi on gray (Gy).
3.2.3 Kerman ja absorboituneen annoksen väliset relaatiot
Vaikka absorboituneen annoksen ja kerman yksiköt ovat samat (Gy) , niiden arvot eivät
välttämättä ole samansuuruisia.
Kuva 4: Kerman ja absorboituneen annoksen määritelmien vertailu. Iso ympyrä edustaa massa-
alkiota (dm), johon säteilyn kohdistumista tarkastellaan. Suoraan kulkevat aaltoviivat ovat primää-
rifotoneja, jotka törmätessään väliaineen kanssa synnyttävät sekundäärielektroneja tai siroavat. Syn-
tyneet sekundäärielektronit voivat tuottaa jarrutussäteilynä fotoneja, jotka voivat aiheuttaa ionisaa-
tiota massa-alkion ulkopuolella. Kuvassa jarrutussäteilyfotonien radat ovat merkitty murtoviivalla.
Elektronit ovat merkitty mustalla pallolla, ja niiden radat nuoliviivalla.
Absorboitunut annos mittaa sitä energiaa, joka absorboituu massa-alkioon, kun taas
kerma mittaa välillisesti ionisoivan säteilyn (fotonin ja neutronin) luovuttamaa ener-
giaa väliainetta ionisoidessaan. Kerma sisältää energiaa, joka poistuu tarkastelualueel-
ta nopeiden sekundäärielektronien ja niiden tuottaman jarrutussäteilyn avulla. Kos-
ka absorboitunut annos tarkastelee ainoastaan kohdealuetta, kyseistä energiaa ei oteta
huomioon absorboituneen annoksenmittaamisessa. Toisaalta absorboituneessa annok-
sessa otetaan huomioon niitä sekundäärielektronien energioita, jotka ovat muodostu-
neet alueen ulkopuolella ionisaation ansiosta ja saapuvat tarkastelualueelle.
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3.2.4 Varattujen hiukkasten tasapaino (CPE)
Kuva 5: Oletetaan, että fotonisäteily kohdistuu pallomaiseen tarkastelukohteeseen tilavuudella V , ja
sen sisällä olevaan pienempään palloon tilavuudella v. Kuvassa (Rin) on varautuneiden sekundääri-
hiukkasten määrä, jotka saapuvat pieneen palloon. Vastaavasti (Rout ) on pienestä pallosta poistuvien
kyseisten hiukkasten määrä.
Varauksellisten hiukkasten tasapaino (CPE,charged particle equilibrium) saavutetaan,
kun pienen pallon tilavuuteen (V) saapuvien (Rin) ja sieltä poistuvien (Rout ) varautu-
neiden hiukkasten määrät ovat yhtä suuret. Tämä kuitenkin edellyttää, että tarkastel-
tavan kohdeaineen on oltava homogeeninen, koska homogeenisessa aineessa energia-
kertymä on tasainen.
Ilma on hyvä esimerkki tällaisesta aineesta, koska ilman tiheys ja atomikoostumus
ovat lähes homogeenisia.Lisäksi suurin osa röntgensäteilyn energiasta siirtyy ilmaan
törmäyksissä, jonka ansiosta ilmakerman (kerma ilmassa, Ka) ja ilmaan absorboitu-
neen annoksen (Dα) arvot ovat yhtä suuret.
3.3 Röntgendiagnostiikan tavanomaiset annossuureet
3.3.1 Pinta-annos(ESD)
Pinta-annos (ESD, Entrance surface dose) kuvaa potilaaseen tai testikappaleen eli fan-
tomin pinnalle kohdistuvaa annosta, ja sen yksikkö on gray (Gy). Tavanomaisessa rönt-
genkuvauksessa pinta-annos voidaan määrittää joko suoraan mittaamalla annosmitta-
rin avulla potilaan iholta, fantomin pinnalta tai laskemalla röntgenputken säteilytuo-
ton perusteella[4].
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Kuva 6: Pinta-annoksen (ESD) sekä annoksen ja pinta-alan tulon (DAP) määritelmistä ja niiden
mittaamiseen vaativista etäisyyksistä.
Potilaan iholta mitattaessa voidaan käyttää esim. termoloisteannosmittaria (TLD, ther-
moluminescence dosemeter), sillä ne ovat vähäkontrastisia ja kooltaan pieniä, joten ne
eivät peitä tutkittavaa aluetta[4]. TLD mittari on koostunut kiteestä ja kuumentaessa
kide vapauttaa valokvantteja, joiden intensiteetti on verrannollinen absorboituneeseen
annokseen. Röntgenputken säteilytuoton avulla määritellään pinta-annos seuraavan
yhtälön mukaisesti: [4]
ESD = Y (U,F) · (
FFD
FSD
)2 ·Q ·BSF (3.11)
missä Y(U,F) on röntgenputken säteilytuotto, joka määritellään ilmaan absorboituneen
annoksen (mGy) ja röntgenlaitteessa käytetyn sähkömäärän (mAs) välisellä relaatiol-
la. Relaation yksikkö on (mGy/mAs). Kuvassa (kuva 6) on esitetty FFD (focus film dis-
tance) ja FSD (focus skin distance), jotka ovat etäisyyksiä röntgenputken fokuksesta sä-
teilyilmaisimeen ja potilaan iholle. U, Q ja F ovat käytetyt kuvausjännite, sähkömäärä
(mAs) ja kokonaissuodatus. BSF (Back Scatter Factor) on takaisinsirontakerroin, jonka
avulla huomioidaan potilaasta mittapisteeseen takaisinsironneen säteilyn vaikutusta
pinta-annokseen. BSF arvo vaihtelee kuvattavan kohteen ja projektiosuunnan mukaan
riippuen mm. niiden tiheydestä ja kenttäkoosta. Esimerkiksi vatsan BSF arvo on 1.40
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kun taas kallolla se on 1.27 [4]. DAP-mittarin ja potilaan kaukaisen etäisyyden takia
potilaasta ja tutkimuspyödästä takaisinsironneen säteilyn vaikutus DAP-mittarin näyt-
tämään arvoon on mitätön.
Pinta-annos voidaan laskea myös annoksen ja pinta-alan tulon avulla (luku 3.3.2), jos
kenttäkoko potilaan ihon tasolla (Ai) ja takaisinsirontakerroin ovat tiedossa.
ESD =
DAP
Ai
·BSF (3.12)
Säteilykeilan pinta-ala potilaan ihon tasolla (Ai) voidaan määrittää seuraavasti: [4]
Ai = (
FSD
FFD
)2 ·Ak (3.13)
jossa Ak on kenttäkoko kuvailmaisimen tasolla ja FFD (focus film distance) on etäisyys
fokuksesta kuvailmaisimeen.
3.3.2 Annoksen ja pinta-alan tulo (DAP)
Annoksen ja pinta-alan tulo (DAP, dose area product) on röntgendiagnostinen suure,
jota käytetään yleisesti arvioitaessa potilaiden säteilyaltistusta. Nimensä mukaan DAP
kuvaa potilaaseen kohdistuvaa säteilyannosta, annoksen ja säteilykeilan pinta-alan tu-
lona.
Kuten aikaisemmin todettiin (kappale 3.2.4), röntgentutkimuksissa ilmaan absorboi-
tuneella annoksella (Dα) ja ilmakermalla (Ka) ovat samat arvot. Tämän perusteella an-
noksen ja pinta-alan tuloa kutsutaan myös kerman ja pinta-alan tulokseksi. (KAP, ker-
ma area product, PKA).
PKA =
∫ A
0
KadA (3.14)
Annoksen ja pinta-alan tuloa (DAP) voidaan määrittää joko käyttämällä DAP-mittaria
tai laskemalla se ilmaan absorboituneen annoksen ja säteilykeilan pinta-alan tulo-
na.Ilmakerman ja pinta-alan tulon (PKA) mittaustulokset riippuvat ilmakerman Ka ja
keilan akselia vastaan kohtisuorassa tasossa määritetyn kenttäkoon (A) pintaintegraa-
lista (kuva 6).
Suureen perusyksikkö on Gy ×m2, mutta yleensä käytetään mGy × cm2. Suureeseen ei
sisälly potilaasta sironnut säteily eikä hajasäteily, jotka ovat peräisin röntgenputken
ulkopuolelta [5].
4 Säteilyn terveyshaitat
4.1 Säteilyn biologiset vaikutukset
Materiaaliin kohdistuessaan säteilyllä on kyky ionisoida materiaalin atomeja (katso
kappale (2.1)). Röntgensäteilyn tapauksessa säteilyllä tarkoitetaan fotoneja, jotka tör-
mätessään atomiin siirtävät energiansa elektronille. Tämän seurauksena elektronit jo-
ko nousevat korkeampaan energiatilaan (viritystilaan) tai poistuvat atomista, jos tu-
levan fotonisäteilyn energia on riittävä (suurempi kuin elektronitilan sidosenergia).
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Elektronin virittymisestä aiheutuu myös lämpenemistä. Lämpeneminen ei ole kuiten-
kaan biologisesti merkityksellinen kudostasossa, sillä kymmenen grayn (Gy) absorboi-
tunut annos aiheuttaa vain 0,002 celsiusasteen lämpötilan nousun kehossa [6].
Biologisessa kudoksessa ionisoivan säteilyn johdosta syntyneet ionit reagoivat kemial-
lisesti herkästi ja varoittavat solun tärkeitä molekyylejä (DNA). Tähän perustuvat sä-
teilyn biologiset vaikutukset. Pieni säteilyannos kykenee aiheuttamaan biologisessa
kudoksessa suuren määrän ionisaatioita. Esimerkiksi yhden milligrayn(mGy) absor-
boitunut annos kykenee synnyttämään lähes 70 ionisaatiota [6].
Kuva 7: Säteilyn aiheuttama veden hajoamisreaktio. Kuvassa pallomainen piste kemiallisen sym-
bolin perässä tarkoittaa radikaaliamolekyyliä tai atomia ja e-aq kuvaa vesimolekyyliin sitoutunutta
elektronia. [6]
Ihmiset koostuvat suurimmalta osin vedestä (noin 70 prosenttia). Pelkästään aivoku-
dos sisältää 85 prosenttia vettä [7]. Voidaan olettaa, että säteilyn aiheuttamat biologiset
vaikutukset kudoksessa johtuvat pääasiassa veden ionisaatiosta. Kuvassa (7) on esitet-
ty veden ionisaatiotapahtumia, kun siihen kohdistuu ionisoivaa säteilyä.
Solujen altistuessa säteilylle voidaan olettaa, että solun DNA on ainoa solurakenne,
minkä vaurioitumisella on merkitystä. Solun DNA koostuu kahdesta identiteetistä säi-
keestä, jotka yhdessä muodostavat DNA:n kaksoiskierteen. DNA-kaksoiskierre koos-
tuu emäspareista ja geneettiset informaatiot tallentuvat DNA:han kahdesti.[8]
Ionisoiva säteily voi vaurioittaa DNA-kaksoiskierrettä monilla eri tavoilla mm. kat-
kaista yhden säikeen (SSBs, Single Strand Break separately) tai katkaista molemmat
säikeet (DSB, Double Strand Break) [8]. Näillä vauriotyypeillä on myös eri biologiset
seuraukset. Yhden säikeen katkaisun tapauksessa biologiset seuraukset ovat pieniä ja
eivät yleensä aiheuta välitöntä solukuolemaa, sillä vauriot ovat korjattavissa käyttäen
mallipohjana vastakkaisen säikeen geneettistä informaatiota. Korjaus voi epäonnistua
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ja johtaamutaatioon. Solun toiminnan kannalta tämä ei tavallisesti olemerkityksellinen[8].
Molempien säikeiden katkaisussa DNA molekyylit eivät pysty enää korjaamaan sätei-
lyn aiheuttamia vaurioita, sillä geneettisiä informaatioita on menetetty molemmista
säikeistä eikä DNA:n oikeata emäsjärjestystä ole enää tiedossa. Tämän vauriotyypin
tavallisimpana seurauksena on solukuolema.
4.2 Säteilysuojelu
Säteilysuojelun tarkoituksena on suojella mm. ihmisiä, yhteiskuntaa, ympäristöä ja tu-
levia sukupolvia säteilyaltistuksen mahdollisilta suorilta ja satunnaisilta haittavaiku-
tuksilta. [9]
Säteilyn suorat terveyshaitat (deterministiset haitat) esiintyvät suuren säteilyn annok-
sen seurauksena. Suurella annoksella tarkoitetaan annosta, joka on isompi kuin kudos-
vaurioiden kynnysannos. Kynnysannoksen ylittyessä kudoksessa tapahtuneiden solu-
vauroiden lukumäärä on niin iso, että haittavaikutus on kliinisesti havaittavissa. Toisin
sanoen annoksen koolla on suoraan vaikutusta säteilyn aiheuttaman kudosvaurion va-
kavuuteen ja kudosten toipumiskykyyn[6].
Säteilyn satunnaisella (Stokastisilla) terveyshaitoilla ei ole annosrajaa. Satunnaiset ter-
veyshaitat eivät ole kliinisesti heti havaittavissa, vaan ne voidaan havaita tilastollisesti
pitkän aikajakson välillä.
Kokeellisen tutkimuksen mukaan kudoksiin ei synny kliinisesti merkittäviä muutok-
sia, kun säteilytyksen kokonais absorboitunut annos on korkeintaan noin 100 mSv [6].
Todisteita on kuitenkin saatu myös siitä, että pienet säteilyannokset (alle 100 mSv) ai-
heuttavat syöpäriskin.
Pienellä annoksella voidaan todeta, että kudosten tai elimen ekvivalentti-annoksen
kasvu on suoraan verrannollinen syöpätapausten ja perinnöllisten vaikutusten luku-
määrän kasvuun. Perinnöllisellä vaikutuksella tarkoitetaan toisessa sukupolvessa, sä-
teilytyksen seurauksena perinnöllisten sairauksien kasvua. Toisin sanoen vanhempien
säteilyaltistus lisää jälkeläisten perinnöllisiä sairauksia. Kansainvälinen säteilysuojelu-
toimikunta (ICRP) on arvioinut perinnöllisen vaikutuksen olevan 0,2% sievertiä koh-
ti. Arvioinnissa on otettu huomioon molempien sukupolvien jatkuvaa säteilyaltistusta
pienelle annokselle .[10]
Maailmanlaajuisesti kansainvälinen säteilysuojelutoimikunta (ICRP; International Com-
mission on Radiological Protection) säätää säteilysuojelun suosituksia[11]. Kansainvä-
linen säteilysuojelutoimikunta on riipumaton järjestö, joka ei tavoittele taloudellista
voittoa. Järjestö perustettiin vuonna 1928 ja samana vuonna se julkaisi yleiset suo-
situkset koskien säteilytyöntekijöiden suojelemista rajoittamalla heidän työaikojaan.
ICRP:n antamien suositusten perustarkoituksena on suojata ihmiset ja ympäristö sä-
teilyn haitallisilta vaikutuksilta niin paljon kuin käytännössä on mahdollista. ICRP
määräsi säteilytyöntekijöille tarkan turvallisen kynnysarvon vasta vuonna 1934. Suo-
sitettu kynnysarvo oli kuitenkin noin kymmenen kertaa isompi kuin nykyinen vuosi-
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rajoitus, joka säteilytyöntekijöillä on 50 mSv vuodessa.
Suomessa säteilyturvallisuuskeskus (STUK) valvoo säteily-ja ydinturvallisuutta. Sätei-
lyyn liittyvästä toiminnasta ja sen turvallisuudesta on määritelty tarkat säännökset ja
rajoitukset, mm. säteilylaki (592/1991) ja säteilyasetus (1512/1991) [12]. Säteilylaissa
on määritelty säteilysuojelun perusperiaatteet, jotka perustuvat ICRP:n suosituksiin:
1. Oikeutusperiaate: Säteilyaltistus tulisi olla oikeutettu lääketieteellisesti ja sen
käytöllä on oltava suurempi hyöty kuin siitä aiheutuvaa haittaa.
2. Optimointiperiaate: Toiminta on järjestetty siten, että tutkimusta suoritettaessa
toiminnasta aiheutuvaa terveydelle haitallista säteilyaltistusta pidetään niin al-
haisena kuin käytännössä on mahdollista. Periaatetta kutsutaan myös ALARA-
periaatteeksi (As Low As Reasonably Achievable).
3. Yksilönsuojaperiaate: Yksilön säteilyaltistus ei ylitä asetuksella vahvistettavia
enimmäisarvoja(Säteilylaki 592/1991, § 2).[13][11]
Kuvauslaitteiden kehityksen ansiosta nykyään saadaan paljon pienemmällä annoksel-
la samanlainen tai parempi kuvanlaatu kuin aikaisemmin. ALARAmukaisella toimin-
nalla tarkoitetaan tutkimuksessa saatavan hyödyn, säteilyannoksen ja kuvanlaadun
välistä tasapainottamista[14].
Röntgentutkimuksessa säteilysuojelulla tarkoitetaan potilaan suojaamista tarpeetto-
malta säteilyltä, joka aiheutuu sekä primääri- että sirontasäteilystä [15]. Primäärisä-
teilyaltistuksen optimointi tapahtuu esimerkiksi tarkalla kuvausalueen rajauksella ja
kuvausarvojen optimoimisella. Potilasta suojataan sirontasäteilyltä esimerkiksi käyttä-
mällä lyijyä suojausmateriaalina. Lyijy on hyvä suojausmateriaali fotonisäteilylle, sillä
0,25 mm lyijyä vaimentaa primäärisäteilyn kolmasosaan ja noin 1 mm lyijyä vaimen-
taa sadasosaan.[16]. Lyijysuoja on kuitenkin asetettava kuvausalueen reunalle, sillä yli
neljä senttimetriä kaukana reunasta lyjystä ei ole ennä hyötyä [16].
4.3 Säteilysuojelusuureet
Ionisoivan säteilyn aiheuttamat biologiset säteilyannokset kuvataan säteilysuojelusuu-
reiden avulla. Dosimetrian suureet ja röntgendiagnostiikassa käytettyjen laitteiden an-
nosnäytöstä saadut suureet ovat fysikaalisia suureita, jotka eivät ole riittäviä kuvaa-
maan säteilyn biologisia vaikutuksia. Säteilysuojelusuureet ovat laskennallisia suurei-
ta, jotka eivät ole suureina fysikaalisesti mitattavissa.
4.3.1 Ekvivalenttiannos (HT )
Samansuuruisella absorboituneella annoksella voi olla erilainen biologinen vaikutus
riippuen säteilylajista. Esimerkiksi silmämykiön samenemisen todennäköisyys on kor-
keampi altistuessa neutronisäteilylle kuin röntgensäteilylle, jolla on samansuuruinen
absorboitunut annos. Tämän takia pelkkä absorboitunut annos ei riitä kuvaamaan sä-
teilyn aiheuttamien terveyshaittojen todennäköisyyttä ja vakavuutta.
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Ekvivalenttiannos (H) on säteilysuojelusuure, joka kuvaa eri säteilylajien absorboitu-
neen annoksen D aiheuttamia biologisia vaikutuksia tarkasteltavassa elimessä. Kudok-
seen tai elimeen (T ,T issue) kohdistuvaa ekvivalenttiannosta määritellään kyseiseen
elimeen tai kudokseen keskimäärin absorboituneen annoksen (DT ,R) ja säteilylajin pai-
nokertoimen (wR) tulona.
HT ,R =DT ,R ·wR (4.1)
Ekvivalenttiannoksen yksikkö on sievert (Sv). Säteilylajin painokerroin (WR) on kui-
tenkin dimensioton suure. Esimerkiksi fotonien (röntgen- ja gammasäteily) painoker-
roin on yksi, mutta alfahiukkasilla kaksikymmentä [3]. Tällöin yhden grayn absorboi-
tunut fotonisäteily vastaa yhtä sievertiä. Kudokseen keskimäärin absorboitunut annos
saadaan, kun paikallisia annoksia integroidaan (DR) koko kudoksen yli ja jaetaan eli-
men massalla (mT ).
DT ,R =
1
mT
∫
mT
DRdT (4.2)
Jos säteily on koostunut monesta säteilylaadusta, säteilyn ekvivalenttiannos on summa
kunkin säteilylaadun ekvivalenttiannoksesta.
HT =
∑
R
DT ,R ·wR =
∑
R
HT ,R (4.3)
4.3.2 Efektiivinen annos (E)
Ekvivalenttiannos HT määrittää ainoastaan eri säteilylajin biologisia seurauksia eri-
tyisesti stokastisten haittojen kannalta. Siten esimerkiksi kudoksen tai elimen säteily-
herkkyyttä ei oteta huomioon HT :ssä. Efektiivinen annos sen sijaan on säteilysuojelun
suure, joka kuvaa säteilyn aiheuttamia terveydellisiä kokonaishaittoja. Efektiivisessä
annoksessa otetaan huomioon kullekin eri kudokselle absorboitunut annos (DT ,R), eri
säteilylajien biologisten vaikutusten perusteella määritetyt painokertoimet (wR) sekä
kunkin kudoksen tai elimen säteilyherkkyyttä kuvaavat painokertoimet (wT ).
E =
∑
T
wT
∑
R
wR ·DT ,R (4.4)
Käyttämällä ekvivalenttiannoksen määritelmää (yhtälö (4.3)), efektiivisen annoksen
yhtälöä (4.4) voidaan kirjoittaa muodossa:
E =
∑
T
wT ·HT (4.5)
Efektiivisen annoksen SI-järjestelmän yksikkö on sama kuin ekvivalenttiannoksen yk-
sikkö eli sievert (Sv). Kudosten tai elinten painotuskertoimet (wT ) ovat tilastollisia kes-
kiarvoja [3]. Esimerkiksi sukurauhasten painotuskerroin on 0.20, kun ihon painotus-
kerroin on taas 0.01 [3]. Kaikkien kudosten ja elinten painotuskertoimien summa on
yksi.
Elimen tai kudoksen painotuskerroin (wT ) on kääntäen verrannollinen vertailuihmi-
sen (engl. Reference Man) kuolemantodennäköisyyteen, joka aiheutuu yhden sievertin
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annoksen satunnaisvauriosta kyseisessä elimessä tai kudoksessa. Voidaan olettaa, että
vertailuihminen on 30-vuotias, joka on puoliksi mies ja puoliksi nainen[3].
Kaikkia säteilyn aiheuttamia haittavaikutuksia ei tunneta vielä, vaan tutkitaan jatku-
vasti. Pienen annoksen aiheuttamat sivuvaikutukset ovat vielä osin tuntemattomia[14].
Tämän takia elinten painotuskertoimet on syytä tarkistaa ja päivittää uusien tutkimus-
ten myötä.
5 RaySafe Xi R/F- ja DAP-mittarit
5.1 RaySafe Xi R/F annosmittari
RaySafe Xi R/F (Radiografia /Fluoroskopia) on puolijohdeilmaisin, jota käytetään rönt-
gentutkimuksissa annosmittauksessa. Mittarina on kaksi anturia, joiden käyttö riip-
puu tutkimuksen tyypistä. R/F korkea (high) anturi on suunniteltu suurille annosno-
peuksille (yli 1 mGy / s), jossa annosmittarin ja röntgenlähteen välillä ei ole asetettu
fantomia. R/F alhainen (low) anturi on taas suunniteltu pienen annoksen nopeusmit-
tauksille (alle 1 mGy / s), jossa mittarin päälle on asetettu fantomi.
Puolijohdeilmaisimessa kiinteä puolijohdemateriaali on kytketty kahden elektrodin
välille (anodi ja katodi) siten, että puolijohteen sisällä on sähkökenttä. Säteilytyksen
ansiosta (esim. fotonit) valenssivyössä elektroni virittyy ja siirtyy johtavuusvyöhön.
Seurauksena valenssivyöhön jää yksi elektronipaikka (aukko) vapaaksi. Koska valens-
sivyöstä on poistunut negatiivisesti varautunut elektroni, syntyneellä aukolla on posi-
tiivinen varaus (kuva8).
Kuva 8: Puolijohteen sähköinen konfiguraatio
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Ulkoisen sähkökentän vaikutuksesta johtavuusvyössä olevat vapaat elektronit liikku-
vat anodin suuntaan ja valenssivyössä olevat aukot liikkuvat katodin suuntaan. Vapai-
den elektronien törmätessä diodiin syntyy virtapulssi, joka on verrannollinen tulevan
fotonisäteilyn energiaan. Näin ollen puolijohdeilmaisimen toimintaperiaate muistut-
taa kaasutäytteisiä ilmaisimia (ionisaatiokammio). Puolijohdeilmaisimessa säteilytys
synnyttää elektroni-aukko -pareja eikä elektroni-ioni -pareja toisin kuin kaasutäyttei-
sellä ilmaisimella. Elektroni-aukko parin muodostuminen puolijohteessa on kuiten-
kin energeettisesti edullisempi kuin elektroni-ioni -parin muodostuminen kaasussa .
Lisäksi kaasun tiheys on pienempi kuin puolijohteen tiheys. Näin ollen puolijohdeil-
maisimen herkkyys on 10 000 suurempi kuin vastaava kaasuilmaisimen herkkyys[17].
Puolijohdeilmaisimia käytetään yleensä spektrometrisissä mittauksissa hyvän ener-
gian erotuskyvynsä takia [17].
Puolijohdeilmaisimessa aukkojen liikkuminen tapahtuu siten, että aukko täyttyy vie-
rellä olevan elektronin avulla, jolloin viereisen elektronin paikalle syntyy uusi auk-
ko. Vapaiden elektronien ja aukkojen lukumäärien suhteet määrittävät, mistä puoli-
johde tyypistä on kyse. P-tyyppisillä puolijohteilla on enemmän aukkoja kuin vapaita
elektroneja, N-tyyppisillä puolijohteilla on taas enemmän elektroneja kuin aukkoja.
Puhtaat puolijohteet käyttäytyvät alhaisessa lämpötilassa eristeenä siten, että kaikki
elektronit ovat valenssivyössä ja johtavuusvyö (johtavuuskaista) on miehittämätön.
5.2 DAP-kammio
DAP-mittarin ilmaisin on yleensä tasomainen läpäisytyyppinen ionisaatiokammio (ns.
DAP-kammio), mikä on rakennettu läpinäkyvästä muovista.
Kuva 9: DAP-mittarin kammio (oikealla puolella) ja elektrometri(vasemmalla)[18]
Elektrometrin avulla mitataan ilmaisimeen muodostuvaa ionisaatiovirtaa (kuva 9). Io-
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nisaatiokammio on kaasutäytteinen ionisaatioilmaisin, jossa täytekaasuna käytetään
yleensä ilmaa tai jalokaasuja esim. argonia (Ar).
DAP-kammion molemmilla puolilla on neliömäinen läpäisevä ikkunataso (kuva 9),
jonka sisäpinnat ovat pinnoitettu sähköä johtavalla aineella. Ikkunoiden sivupituudet
ovat 14-15 cm, ja ne ovat 1,5-2 cm etäisyydellä toisistaan. Kammion säteilyn vaimennus-
, suodatus-, herkkyys- ja sirontakyky riippuvat kammion rakenteellisesta muodosta ja
rakennemateriaalista.[18]
Ilmaisimen kaasun molekyylit ionisoituvat fotonisäteilylle altistuessa ja tuottavat pri-
määrielektroni ionipareja. Syntyneet negatiivisesti varautuneet elektronit ja positiivi-
sesti varautuneet ionit kiihtyvät vastakkaisten varausten takia ilmaisimen anodin ja
katodin välisessä sähkökentässä eri suuntiin. Elektronit kuitenkin kiihtyvät anodin
suuntaan nopeammin kuin positiiviset ionit katodin suuntaan, sillä elektronit ovat
massaltaan kevyempiä kuin ionit.
Primäärielektronien törmätessä anodiin ilmaisimessa tapahtuu varauspurkaus, jota
kerätään elektrometrin avulla signaalin saamiseksi. Kerättyjen ionien (ts. elektronien)
lukumäärä on riippuvainen elektrodien välisestä potentiaalierosta, jota kutsutaanmyös
keräysjännitteeksi.
Kuva 10: Kaasutäytteisiä ilmaisimia on monenlaisia, riippuen niiden toiminnasta eri keräysjännit-
teillä. DAP-kammio on ionisaatiokammio, ja sen keräysjännite on tyypillisesti 300–400 V välillä.
[3]
Keräysjännite on oleellinen tekijä kaasuilmaisimen toiminnassa, sillä pienellä keräys-
jännitteen arvolla osa syntyneistä primäärielektroni-ionipareista rekombinoituu (engl.
recombination) matkalla (kuva 10, alue I). Toisin sanoen negatiivisesti varautuneet
elektronit ja positiivisesti varautuneet ionit yhdistyvät uudelleen neutraaleiksi ato-
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meiksi. Toisaalta isoilla keräysjännitteen arvoilla primäärielektronien liike-energia on
niin korkea, että törmätessään kaasumolekyyleihin ne tuottavat sekundääri elektro-
ni ionipareja. Siten primääri- ja sekundäärielektronit kiihtyvät samanaikaisesti ano-
din suuntaan aiheuttaen lisää ionisaatiota kaasussa, ja näin elektronivyöry muodostuu
(engl. electron avalanche) (kuva 10, alue III). Ionisaatiokammion keräysjännite on sen
verran suuri, että kaikki varaukset saadaan kerättyä ennen rekombinaation esiintymis-
tä, mutta ei kuitenkaan niin suuri, että elektronit muodostaisivat elektronivyöryn kaa-
sussa. Säteilyn johdosta syntyneiden ionisaatioiden lukumäärä kaasussa on suoraan
verrannollinen keräysjännitteeseen (kuva 10, alue II). Lisäksi vain pieni osa elektro-
nien liike-energiasta kuluu jarrutussäteilyn tuottamiseen. Tällöin täytekaasun (ilman)
absorboituneen annoksen ja ilmaisimen kerämän varauken Q:n välillä pätee seuraava
suoraan verrannollisuus:
Da =
(dε¯)
dm
=
Q
m
(
W
e
) (5.1)
Missä Da on absorboitunut annos ilmassa eli keskimääräinen ilmaan siirtynyt energia
dε¯ jaettuna ilman massalla dm (kappale 3.2.2), e on elektronin varaus ja W on keski-
määräinen energia, jota tarvitaan yhden ionisaation eli elektroni-ioniparin tuottami-
seen kaasussa . Ilmatäytteisessä kammiossa yhden elektroni-ioniparin muodostami-
seen tarvitaan keskimääräisesti (W ) = 33,97eV .
DAP-kammio vaimentaa röntgenputkesta tulevia fotonisäteitä noin 10−20% riippuen
kammion rakenteesta. Kammion suodatusvaikutuksen standardin IEC 60580 mukaan
se vastaa noin 0,5 mm ja valmistajien mukaan noin 0,2–0,4 mm alumiinia. Kammio
kuitenkin vaimentaa säteilyä enemmän kuin suodattaa, sillä sen vaimennusvaikutus
vastaa yleensä paksumpaa alumiinikerrosta kuin suodatusvaikutus. [18]
5.3 DAP-kenttämittarin kalibrointi
Röntgenlaitteeseen kiinnitetty DAP-mittari (ts. DAP-kenttämittari) on kalibroitava toi-
sen mittarin eli vertailumittarin avulla. Kalibroinnilla varmistetaan, että kenttämitta-
rista saadut mittaustulokset ovat oikeita ja luotettavia. Kenttämittarin kalibroinnis-
sa vertailumittarista saadaan vertailuarvo, jonka avulla määritetään kalibroitavalle
mittarille korjauskerroin eli kalibrointikerroin. Röntgenlaitteeseen kiinnitettyä DAP-
kenttä- mittaria voidaan kalibroida eri kalibrointimenetelmien avulla. Kalibrointime-
netelmiä ovat mm. pinta-alamenetelmä ja tandem-menetelmä.
5.3.1 Tandem-menetelmä
Tandem-menetelmässä DAP-kenttämittaria kalibroidaan käyttämällä toista DAP-mitta-
ria vertailumittarina siten, että toinen DAP-kammio asetetaan 30-40 cm etäisyydelle
kenttämittarin säteilykeilasta [18]. Molempia DAP-kammioita säteilytetään samanai-
kaisesti. Vertaamalla mittarien tuloksia keskenään saadaan DAP-kenttämittarilla kali-
brointikerroin vastaavasti:
Nf ield =
Mref
Mf ield
(5.2)
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missäMref on vertailumittarista saatu vertailuarvo,Mf ield onDAP-kenttämittarin näyt-
tämä arvo ja Nf ield on sen kalibrointikerroin. Kalibrointikerroin on luku, joka on ker-
rottava DAP-kenttämittarista saatuihin arvoihin oikean mittaustuloksen saamiseksi,
eli:
Nf ield ·Mf ield =Mref (5.3)
Mittarin kalibrointikerroin on kuitenkin riippuvainen tulevan säteilyn energiasta. Tie-
tyn säteilylaadun kalibrointikertoimen avulla voidaan säätää mittaria näyttämään oi-
keita arvoja kyseiselle säteilylaadulle, mutta se ei takaa sitä, että mittari näyttäisi oi-
kean arvon myös muille säteilylaaduille. Tästä syystä eri säteilylaaduille on määritel-
tävä omat kalibrointikertoimet.
5.3.2 Pinta-alamenetelmä
Pinta-alamenetelmä on yleisesti käytetty tapa kenttämittarin kalibroinnissa ja tässä
raportissa kenttämittarin kalibroinnissa käytetään ainoastaan pinta-alamenetelmää.
Pinta-alamenetelmässä vertailumittarina käytetään ilmakermamittaria. Se on mitta-
ri, joka mittaa ilmakermaa röntgensäteilykeilassa. Kalibroinnissa ilmakermamittari ja
kenttämittari ovat samanaikaisesti säteilykeilassa (kuva 11). Tällöin vertailuarvo saa-
daan mittaamalla ilmakerma säteilykeilan keskiakselilla ja kertomalla se keilan poik-
kileikkauksen pinta-alalla (kenttäkoolla). Mittaamalla pinta-ala kuvailmasimelta, voi-
daan määrittää kenttäkoko (puolivarjon vaikutus on kuitenkin otettava huomioon).
Saatua vertailuarvoa verrataan kalibroitavan DAP-kenttämittarin arvon kanssa, mistä
voidaan määrittää kalibrointikerroin.
Kuva 11: Pinta-alamenetelmässä käytettyjen kammioiden asettelu säteilykeilassa.[18]
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Jos ilmakerma ja kenttäkoko ovat määritelty eri etäisyydellä yllä olevan kuvan perus-
teella, yhtälön (3.14) mukaisesti laskettu ilmakerman ja pinta-alan tulo (DAP-arvo) on
kerrottava tulotekijällä ((dk/dA)
2), jotta saataisiin samaa etäisyyttä vastaava tulos:[18]
PKA = Ka(dK ) ·A(dA) · (dk/dA)
2 (5.4)
missä PKA on ilmakerman ja pinta-alan tulo, Ka(dK ) on mitattu ilmakerma ilmakerma-
mittarin avulla etäisyydellä (dK ) ja A(dA) on mitattu kenttäkoko (A) etäisyydellä dA.
Pinta-alamenetelmän avulla DAP-kenttämittarin kalibrointikertoimen määrittämises-
sä on otettava huomioon vertailumittarin kalibrointikerroin. Tällöin vertailuarvona
käytettävä kerman ja pinta-alan tulon (PKAref ) yhtälö saa muodon:[18]
PKAref =Nref ·Mref (dk) ·A(dA) · (dK /dA)
2 (5.5)
missä (Mref ) on vertailumittarin näyttämä ja (Nref ) on sen kalibrointikerroin. Kali-
broinnissa käytettävän kenttämittarin kerman ja pinta-alan tulo (PKAf ield ) on määri-
teltävissä DAP-kenttämittarin näyttämän arvon (Mf ield) ja sen kalibrointikertoimen
(Nf ield) avulla (katso kappale (5.3.1)).
PKAf ield =Nf ield ·Mf ield (5.6)
Koska kalibroinnissa molemmat mittarit ovat samanaikaisesti säteilykeilassa, DAP-
kenttämittarin ja ilmakermamittarin saaman kerman ja pinta-alan tulon on oltava yhtä
suuri:
PKAf ield = PKAref (5.7)
Tämän perusteella kalibroitavanDAP-kenttämittarin kalibrointikerroin (Nf ield) on rat-
kaistavissa yhtälöiden (5.5) ja (5.6) avulla:
Nf ield =
Nref ·Mref (dK ) ·A(dA) · (dK /dA)
2
Mf ield
(5.8)
Vertailumittarin kalibrointikerroin ei ole vakio, ja sen arvo vaihtelee eri säteilylaadus-
ta toiseen, koska kenttämittarin kalibrointikertoimen laskeminen on riippuvainen yh-
tälön (5.8) mukaisesti vertailumittarin kalibrointikertoimesta. Kalibroinnissa käytetyt
säteilylaadut on tunnistettava ja jokaiselle laadulle on määriteltävä omat DAP- kenttä-
mittarin kalibrointikertoimet.
5.3.3 Paine- ja lämpötilakorjaus
Ionisoivan säteilyn johdosta DAP-kammiossa syntyneiden elektroni-ioniparien luku-
määrä on riippuvainen kammiota täyttävän kaasun tiheydestä jamassasta. DAP-kammion
täytekaasuna käytetään normaalipaineista huonelämpötilassa olevaa ilmaa. Kammion
avoimuuden ansiosta täytekaasun lämpötila ja paine pyrkivät tasoittumaan ympäris-
tön eli tutkimushuoneen kanssa. Tämän muutoksen johdosta täytekaasun massa ja ti-
heys muuttuvat, mikä vaikuttaa DAP-mittarin arvoihin. Koska mittarin kalibrointiker-
roin onmääritelty sovituissa normaalioloissa, mittarin näyttämät arvot on siten kerrot-
tava korjauskertoimilla, jotta tuloksesta saadaan kalibrointia vastaava.
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Paine- ja lämpötilakorjauskertoimet määritellään vertaamalla kammion kohdalla mi-
tattua lämpötilaa ja painetta NTP-olosuhteisiin (NTP, normal temperature and pres-
sure). Tällöin painekorjauskerroin kp saadaan yhtälöstä:
kp =
p0
p
=
= 101,325kPa
p
(5.9)
Missä p0 on normaali ilmanpaine, ja p on mittarin paine. Vastaavasti lämpötilakor-
jauskerroin kT saadaan yhtälöstä:
kT =
273,15K +T
T0
(5.10)
jossa T0 on huonelämpötila (293,15K) ja T on mittarin lämpötila celsiusasteina. Yh-
tälöt (5.9) ja (5.10) ovat käytettävissä korjauskertoimina kaikilla avoimilla ionisaatio-
kammioilla [18]. Paine- ja lämpötilan korjauskertoimen huomioiminen kenttämittarin
kerman ja pinta-alan tulon määrittämisessä muuttaa yhtälöä (5.6) seuraavasti:
PKAf ield = kT · kTp ·Nf ield ·Mf ield (5.11)
DAP-mittarin käytännönmittauksissa kyseisiä korjauskertoimia ei yleensä käytetä, sil-
lä korjattu arvo voi olla epävarma ja poikkeaa korjaamattomasta arvosta hyvin vähän.
Korjattu arvo on yleensä kuitenkin tarkempi kuin korjaamaton ja korjauksen ansios-
ta myös tulokseen liittyvä epävarmuus on pienempi. Kokonaisuudessa mittausajan il-
manpaineen ja lämpötilan tieto mahdollistaa saatujen tulosten luotettavuuden ja epä-
varmuuden arviointia.
5.4 Kalibroinnin epävarmuuden arviointi
Annoksen ja pinta-alan mittauksessa DAP-laitteen tekniset ominaisuudet ja yhdessä
käytettyjen suureiden epätarkkuudet määräävät DAP-mittarin tarkkuutta ja sen an-
taman tuloksen epävarmuutta. Mittarin tarkkuutta lisätään käyttämällä kalibrointi-
kerrointa. Pienentämällä vaikutus- ja mittaussuureiden epätarkkuutta saadaan myös
nostettua mittarin tarkkuutta. Kansainvälisen sähköalan standardointiorganisaation
(IEC, International Electrotechnical Commission) mukaan DAP-mittarin sisäinen epä-
varmuus saa olla enintään ±10% [18].
DAP-mittarin kalibroinnissa DAP-kenttämittarin näyttöarvoa verrataan vertailumitta-
rin antamaan arvoon, jota pidetään todellisena arvona. Vertailumittarilla on kuitenkin
myös oma epävarmuus, mikä yhdessä mittarin näyttämän epävarmuuden kanssa muo-
dostaa kalibrointikertoimen epävarmuuden.
Epävarmuuden arviointi on oleellista oikean menetelmän valinnassa, saatujen tulok-
sien tarkkuuden ja luotettavuuden arvioimisessa sekä tarvittaessa tulosten korjausker-
toimien määrittämisessä[18].
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Paine-ja lämpötilakorjauksen avulla korjattu annoksen ja pinta-alan tulon epävarmuus
on yhtälön (5.11) kaikkien osatulojen suhteellisen epävarmuuden neliön summa. An-
noksen ja pinta-alan tulon määrittäminen ilman paineen-ja lämpötilakorjausta aiheu-
tuu suhteellinen epävarmuus (∆PKA), joka saadaan seuraavasta yhtälöstä:
∆PKA = |kT · kp − 1| (5.12)
Paine- ja lämpötilakorjautuille DAP-arvoille epävarmuus on puolet yllä esitetystä suh-
teellisesta epävarmuudesta [18]. Lisäksi eri mittarit voivat käytännössä käyttäytyä eri
tavalla paineen tai lämpötilan funktiona kuin yhtälöissä (5.9) ja (5.10) on esitetty. Täl-
löin paine- ja lämpötilakorjauksen epävarmuus on otettava huomioon vertailumittarin
ja kenttämittarin näyttämien arvojen suhteeseen (Mf ield /Mref ) [18].
DAP-mittarin kalibroinnissa epävarmuus johtuu pääasiassa muuttujista, joita tarvi-
taan kalibrointikertoimenmäärittämisessä. Toisistaan riippuvienmuuttujien kokonai-
sepävarmuus on kaikkien muuttujien epävarmuuksien summa. Suurin osa muuttujis-
ta ovat kuitenkin riippumattomia toisistaan ja niiden epävarmuudet ovat satunnaisia
[18]. Satunnaisesta epävarmuudesta saadaan kokonaisepävarmuus siten, että kaikki
toisistaan riippumattomien muuttujien epävarmuudet yhdistetään neliöisesti. Toisin
sanoen kaikkien epävarmuuksien neliöt yhdistetään ja summasta otetaan neliöjuuri.
Erilaisten korjausten tarpeellisuuden arvioinnissa on otettava huomioon, että satun-
naisten virheiden neliöllisessä yhdistämisessä korostuvat suurimpien epävarmuuksien
vaikutukset ja pienimpien epävarmuuksien vaikutukset pienenevät [18].
Kenttämittarin kalibrointikertoimen (Nf ield) suhteellinen epävarmuus pinta-alamenetel-
mää käyttäen on neliöinen summa kaikista yhtälössä (5.8) esiintyvistä muuttujien suh-
teellisesta epävarmuudesta.
∆Nf ield =
√√
∆N2ref ·∆M
2
ref (dK ) ·∆A
2(dA) · (∆(dK /dA)
2)2
∆M2f ield
(5.13)
Vastaavasti kalibroitaessa tandem menetelmän avulla kenttämittarin kalibrointiker-
toimen suhteellinen epävarmuus saadaan yhtälön (5.2) osatekijöiden suhteellisesta
epävarmuuden neliöisestä summasta.
∆Nf ield =
√√
∆M2ref
∆M2f ield
(5.14)
Vertailumittarin kalibrointikertoimen (Nref ) suhteelliseen epävarmuuteen vaikuttaa
mittarin kalibrointitodistuksen epävarmuuden lisäksi myös tutkimuksessa käytetyn
säteilylaadun epävarmuus.
Vertailumittarin kalibroinnissa epävarmuus saa olla enintään ±3% ja kenttämittarin
kalibroinnissa epävarmuus on oltava alle ±6% [18]. Sekä standardin (IEC 2000) että
säteilyturvakeskuksen mukaan annoksen ja pinta-alan tulon mittauksessa kokonaise-
pävarmuus saa olla enintään ±25%[18][4]. Korjauskertoimia ei käytännössä aina voida
käyttää potilasmittauksissa.
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6 Röntgentutkimukset
6.1 Yleisyys
Suomessa tehdään vuosittain noin 3,6 miljoonaa röntgentutkimusta ja lähes 3 miljoo-
naa hampaiston tavanomaista - ja panoraamakuvausta. Röntgentutkimusten osuus ko-
ko väestön kokonaissäteilyaltistuksesta on 15 % ja siitä aiheutuu suomalaisille vuosit-
tain 0,5 millisievertin säteilyannosta. Sisäilman radonin jälkeen röntgentutkimukset
ovat toiseksi suurin lähde elinympäristön säteilyaltistukselle[19].
Laskennallisten arvioidenmukaan röntgentutkimustoiminta aiheuttaisi vuosittain 100
syöpäkuolemaa Suomessa (kuolemaan johtavan syöpäriski on 5% sievertiä kohden)
[19] [10].
Yksilön tasolla yksittäisestä tavanomaisesta röntgentutkimuksesta syövän riski on kui-
tenkin pieni. Yhdessä keuhkokuvauksessa potilas altistuu yhtä suurelle säteilyannok-
selle kuin huoneilman radonille asuessaan kolme viikkoa pääkaupunkiseudun pientalossa[19].
6.2 Natiiviröntgenkuvaus
Lääketieteellisessä kuvantamisessa natiiviröntgenkuvaus on kuvausmenetelmä, jossa
ei käytetä kontrasti- eli varjoainetta. Natiivikuvausta kutsutaan myös tavanomaiseksi
kuvaukseksi ja sitä käytetään laajasti luuston, keuhkojen ja pehmyskudosten kuvanta-
misessa. Seuraavassa kuvassa (kuvassa 12) on esitetty vuonna 2011 tehtyjen erilaisten
röntgentutkimusten osuudet. Natiivitutkimusten osuus kaikista tehdyistä tutkimuk-
sista on yli puolet [20]. Natiiviröntgentutkimusten suosio perustuu sen yksinkertai-
suuteen, menetelmän nopeuteen, halpuuteen sekä hyvään paikkaresoluutioon ja luu-
pehmytkudoskontrastiin. Lisäksi tutkimukseen ei tarvitse etukäteen valmistua, sillä
siinä ei käytetä varjoainetta[21].
Kuva 12: Radiograafisessa diagnostiikassa eri osa-alueiden osuudet vuonna 2011.[20]
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6.3 Thorax-tutkimus
Radiograafisessa diagnostiikassa keuhkojen röntgenkuvantamisen lääketieteellinen ter-
mi on thorax-kuva, jossa thorax tarkoittaa latinaksi rintakehää. Tutkimuksessa otetaan
röntgenkuva rintakehästä, jossa näkyy keuhkojen lisäksi muitakin elimiä, kuten rinta-
ranka, kylkiluut ja sydän [19]. Tavanomaisessa röntgentutkimuksessa keuhkojen ku-
vantaminen on yleinen tutkimusmuoto. Suomessa tehdään vuosittain lähes miljoonaa
thorax-tutkimusta[19].
Tutkimus on ensisijainen toimenpide, kun kyseessä on potilaan hengitysoireet ja tutki-
mus on edellytys jatkotutkimuksen suunnittelulle. Thorax-kuvassa esiintyy osa sisäe-
limistöstä ja kuvan avulla voidaan todeta kehokuumetta, keuhkosyöpää tai syöpäpe-
säkkeitä, jotka ovat peräisin muista syövistä, myös rintakehän sisäiset vammat näkyvät
kuvissa. Lisäksi thorax-kuvien avulla on mahdollista arvioida sydämen pumppaustoi-
mintaa. Thorax-kuvien arviointi kuuluu kaikkien lääkäreiden koulutukseen.[22]
Tutkimuksessa on otettava huomioon keuhkon ympärillä olevat muut elimet ja kudok-
set, jotka vaimentavat röntgensäteilyä eri tavalla kuin keuhkot. Röntgensäteily läpäi-
see keuhkokudosta hyvin, mutta sydän ja luusto vaimentavat säteilyä voimakkaasti.
Sydämen lyöntiliike voi myös heikentää kuvan laatua.
Tutkimuksessa potilaan rintakehän kohdalta otetaan tavallisesti sekä etu- että sivu-
kuva. Lapsesta otetaan sivukuva vain tarvittaessa. Kahden projektion kuvantamisen
tarve perustuu siihen, että etukuva ei paljasta mahdollisen muutoksen sijaintia kehon
syvyyssuunnassa. Tällöin sivukuvan avulla voidaan arvioida, onko muutos lähellä rin-
takehän etu- tai takaosaa.
Etukuvassa potilaan on seisottava suorassa thoraxtelinettä vasten siten, että hänen
rinta on kiinnitettynä telineeseen ja kädet ovat halausotteena telineessä, jotta lapa-
luut eivät häiritsisi kuvan tulkintaa. Etukuvan lääketieteellinen termi on PA (poste-
rior–anterior), joka viittaa säteilyn kulkusuuntaan potilaassa, selkäpuolelta etupuo-
leen. Etukuvassa röntgensäteily tulee röntgenputkesta, joka on potilaan selkäpuolella
ja päättyy thoraxtelineeseen, jossa sijaitsee kuvauslevy. Sivukuvassa taas potilaan va-
sen kylki on kiinni thoraxtelineessä siten, että potilas on etukumarassa asennossa ja
kädet nostettu ylös eteen.
Keuhkokuvaa otetaan yleensä potilaan ollessa seisonta-asennossa, mutta jos potilaan
terveys ei mahdollista seisomista, keuhokuvaa voidaan ottaa istuessa tai makuuasen-
nossa. Jos potilasta ei voida kuvata röntgenissä, voidaan tutkimus joissakin tapauksissa
tehdä osastolla käyttäen liikuteltavaa röntgenlaitetta.
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Kuva 13: Meilahden lastenklinikan Fuji merkkinen liikuteltava röntgenlaite. Laitetta käytetään eri-
tyisesti potilaille, joita ei voida kuvata röntgenosastolla ja ei voida siirtää röntgenhuoneeseen.
Makuuasennossa ainoastaan AP (anterior-posterior) kuva on mahdollista, jossa rönt-
genputki on potilaan etupuolella ja kuvauslevy takapuolella. PA-projektion kuvauk-
sen suosio AP- kuvaukseen nähden perustuu siihen, että PA-kuvaa kuvattaessa lapsi-
potilaat saavat merkittävästi vähemmän efektiivistä annosta [23].
Kuva 14: Tavanomainen röntgenkuva keuhkoista PA-suunnasta.[21]
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Ennen tutkimusta potilaan on täytettävä keuhkonsa ilmalla ja pidätettävä hengitystä
tutkimuksen aikana. Tällä tavalla keuhkot pullistuvat hengityksen ansiosta ja esiinty-
vät kuvissa paremmin. Potilaan hyvä sisäänhengitys on tutkimuksen kannalta oleel-
linen, ja kuvan tutkimisessa on otettava huomioon hengitysvaihe. Huonosti täytetty
keuhko näyttää kuvissa pieneltä ja vastaavasti sydän suurelta [21].
Kuvan rajaus ja oikeiden kuvausarvojen valinta ovat myös tärkeitä, jotta kuvanlaatu
olisi riittävä diagnoosiin ja säteilyannos mahdollisimman pieni. Lisäksi mahdollinen
vinous on otettava huomioon ennen kuvausta, koska kuvissa keuhkojen koot saattavat
poiketa toisistaan. [21]
6.4 Lasten tutkimukset
Suomessa natiiviröntgentutkimus on lapsille yleinen röntgentutkimuksenmuoto.Maas-
sa vuosittain tehdyistä röntgentutkimuksista lähes joka kymmenes potilas on lapsi.
Lapset ovat säteilylle herkempiä kuin aikuiset. Tämän takia säteilysuojelussa lapset
ovat ensisijaisessa asemassa. [16][4][15]
Vaikka lasten tutkimuksissa käytettävä annos on pienempi kuin aikuisilla, lapsilla
säteilyn aiheuttamat stokastiset (epäsuorat) haitat ovat 3-7 kertaa suuremmat kuin
aikuisilla[15] [24].
Lasten korkealle säteilyherkkyydelle on monia syitä. Lasten luustossa on enemmän
punaisia luuytimiä kuin aikuisilla ja punaiset luuytimet ovat säteilylle erityisen herk-
kiä. Lasten arvioitu elinikä on suurempi kuin aikuisten ja heidän kehityksen aikana ta-
pahtuu paljon solujen jakautumista, mikä nostaa satunnaisen geneettisen muutoksen
riskiä altistuessa säteilylle[15]. Lisäksi lapset ovat kooltaan pienempiä kuin aikuiset.
Lasten sisäelimet sijaitsevat lähellä kehon pintaa, mikä vähentää kehon ja ihon aiheut-
tamaa säteilyn vaimentumista. [15].
Yleisesti lasten säteilyherkkyys perustuu ikään siten että, mitä nuorempi lapsi on, si-
tä herkempi hän on säteilylle. Lasten röntgenkuvantamisessa on vältettävä rutiinin-
omaista toimintaa ja kunkin lapsipotilaan tutkimus on suunniteltava aina yksilölli-
sesti[16].
Lasten kuvantamisessa voi esiintyä käytännön ongelmia, muun muassa hengityksen
pidättäminen ja lapsipotilaiden paikallaan pitäminen tutkimuksen aikana voi olla vai-
keata. Kiinnipitäjän on oltava täysi-ikäinen henkilö, joka ei ole raskaana[16]. Ensisijai-
sesti kiinnipitäjänä on käytettävä lasten vanhempia tai joku muu vapaaehtoinen hen-
kilö. Kiinnipitäjän on suojeltava säteilyltä niin, että säteilyaltisus jää niin pieneksi kun
on käytännössä mahdollistaa [16].
6.4.1 Lasten Thorax-tutkimus
Suomessa 20−30% lapsille tehdyistä röntgentutkimuksista on thorax-tutkimuksia [24].
Lasten thorax-tutkimuksessa on otettava huomioon mm. lasten nopea pulssi ja run-
sas suolikaasu [24]. EU:n suositusten mukaisesti lasten thorax-tutkimuksissa otetaan
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pääsääntöisesti vain AP-kuva [16]. Annoskeräyksen perusteella on määritelty lasten
thorax-tutkimuksissa käytettävää annosta, joka on 0.2-50 mGy × cm2 välillä. Thorax-
tutkimuksen johdosta lapsille kohdistuvan keskimääräisen annoksen ja pinta-alan tu-
lo on 19 mGy × cm2 [13][25].
Hilan käyttö lasten keuhkojen kuvantamisessa riippuu potilaan iästä ja rakenteesta.
Tutkimukset ovat pääsääntöisesti ilman hilaa ja hilan käyttöä pyritään välttää poti-
laan ollessa alle kahdeksanvuotias tai painaessa alle 35 kg. Lisäksi säteilyturvakes-
kuksen suosituksen mukaan lasten thorax-kuvauksessa säteilykeilaa rajoitetaan siten,
että potilaan äänihuulitaso sekä pallea näkyvät kuvassa ja myös keilan reunan on olta-
va keuhkojen ulkopuolella säteilykeilaasta enintään 2 cm. Säteilyturvakeskus (STUK)
julkaisi vuonna 2005 lasten röntgentutkimusohje-oppaan, jossa on annettu suosituksia
kuvausarvojen valinnassa eri ikäisten lasten thorax-tutkimuksia varten:[16] [25]
• Vauvat
– Kuvataan AP-suunnasta.
– Kuvataan ilman hilaa.
– Jännite: 105 - 117 kV lapsen painon mukaan.
– Sähkömäärä (mAs): 0,5 - 1,5
– Kuvausetäisyys: 150 - 200 cm.
– Lisäsuodatus: mielellään kuparia, jos se on valittavissa.
– Keuhkokuvauksissa käytettyjen DAP-arvojen keskiarvo: 9mGy × cm2
• 5-10 vuotiaat
– Kuvataan mielellään PA-suunnasta, jos lapsi on yhteistyökykyinen.
– Kuvataan pääsääntöisesti ilman hilaa.
– Jännite: 110 - 125 kV lapsen koon mukaan.
– Sähkömäärä (mAs): 0,5 - 2
– Kuvausetäisyys: 200 cm.
– Efektiivinen annos (E) minimoituu kuvaamalla sivukuva oikealta.
– Lisäsuodatus: mielellään kuparia, jos se on valittavissa.
– Keuhkokuvauksissa käytettyjen DAP-arvojen keskiarvo: 28mGy × cm2
• Yli 10-vuotiaat
– Kuvataan PA-suunnassa.
– Kuvausetäisyys: 200 cm.
– Jännite: 125 kV.
– Valotusautomaattia käytetään.
– Lisäsuodatus: mielellään kuparia, jos se on valittavissa.
– Keuhkokuvauksissa käytettyjen DAP-arvojen keskiarvo: 71mGy × cm2
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7 Mittaukset
7.1 Tutkimuksen järjestely
Mittauksessa käytetyt röntgenlaitteet olivat Peijaksen sairaalan Samsung GC80 ja Fuji
FDR Acselerate röntgenlaite, Jorvin sairaalan AGFA DX-D600 ja Meilahden lastenkli-
nikan Philips DigitalDiagnost laite. Mittauksia tehtiin eri päivinä, mutta mittaustu-
loksien kannalta ilmanpaineen ja lämpötilan korjaustermien käytöllä ei ollut tarvetta.
Mainittujen röntgenlaitteiden DAP-mittarin toimintaa tarkasteltiin pinta-ala mene-
telmän kalibroinnin avulla Raysafe Xi-annosmittaria käyttäen (kuva 15). Röntgen-
laitteet sijaitsivat kuvaushuoneissa eri sairaaloissa. Tutkimuksia varten Raysafe Xi-
annosmittari asetettiin säteilykeilaa vasten röntgenlaitteen pöydälle DAP-mittarin ala-
puolelle (kuva 15). Annosmittari teipattiin pöytään kiinni. Tutkimuksissa ei käytetty
fantomia ja käytettiin RaySafe Xi R/F korkean (high) anturia (katso kpl 5.1). Fokus-
filmietäisyydelle (FFD) ja säteilykeilan kenttäkoolle asetettiin arvot röntgenlaitteen
omasta näytöstä kuvaushuoneessa. Röntgenlaitteella oli myös oma mekaaninen mit-
tanauha, jonka avulla saatiin fokuksen ja pöydän välinen etäisyys.
Annosmittari kytkettiin johtimen avulla kannettavaan tietokoneeseen, joka sijaitsi ku-
vaushuoneen ulkopuolella olevassa ohjaushuoneessa. Tietokoneeseen oli asetettu etu-
käteen kyseisen annosmittarin sovellus, jonka avulla saatiin annosmittarin antamia
tuloksia. Tutkimuksen suorittamista varten poistuttiin kuvaushuoneesta suojattuun
tilaan (ohjaushuoneeseen).
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Kuva 15: DAP-mittarin näyttämän arvon tarkistaminen pinta-ala menetelmää käyttäen. Röntgen-
putken kotelossa on kaasutäytteinen DAP-ilmaisin. Röntgenlaitteen pöydälle on kiinnitetty puolijoh-
de Raysafe Xi annosmittari. Kuvassa näkyy myös röntgenlaitteen näyttö, jonka avulla voidaan säätää
mm. röntgenputken etäisyys kuvalevystä, kenttäkoko, suodatus, paksuus jne.
Tutkimus suoritettiin ohjaushuoneessa, jossa sijaitsivat röntgenlaitteen monitori ja tie-
tokone. Ohjaushuoneen suojatusta lasista näkyi kuitenkin koko kuvaushuone. Mo-
nitorin valikoimasta valittiin sopiva kuvausohjelma tutkimukselle (esim. THORAX
AP BUCKY ohjelma) ja määriteltiin kuvausarvot säätämällä röntgenputken jännitettä
(kV), kuvausaikaa (ms), virtaa (mA) ja lisäsuodatuksen paksuutta (mmCu). Seuraavak-
si suoritettiin kuvantaminen painamalla kuvausnäppäintä muutaman sekunnin ajan.
Tutkimuksessa tarkasteltiin eri kuvausarvojen, kenttäkoon ja lisäsuodatuksen vaiku-
tusta DAP-mittareiden mittaustarkkuuksiin.
7.2 Tutkimuksen suorittaminen
7.2.1 Kenttäkoon määrittäminen
Kuvantamisen jälkeenmonitorissa esiintyi mustavalkoinen kuva (röntgenkuva) annos-
mittarista, sillä annosmittari oli ainoa esine säteilykeilassa (kuva 15). Monitorista oli
saatavilla myös kaikki kuvan tiedot mm. DAP-mittarin lukema, (samoja tietoja oli saa-
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tavilla myös röntgenlaitteen näytöstä kuvasuhuoneessa).
Saadun kuvan perusteella määriteltiin kenttäkoko (kuva 16), sillä röntgenlaitteen näy-
töstä säädetty kenttäkoko oli likiarvo, eikä ollut riittävän tarkka mittauksen laskel-
mien kannalta. Kenttäkoon määrittämisessä on otettava huomioon puolivarjojen vai-
kutus.
Kuva 16: Röntgenhuoneen ulkopuolella olevasta monitorista. Kohde 1: määriteltiin säteilykeilan
kenttäkoko valitsemalla monitorin valikoimasta viivoitin ja mitattiin sen avulla kuvan pysty- ja
vaaka-akselin pituus piirtämällä suoraviiva kuvan puolivarjojen välille. Kohde 2: Kuvan tiedot muo-
dossa: mm. jännite (kVp), virta (mA), sähkömäärä (mAs) ja DAP-arvo dGy2 × cm2. Kohde 3: Rönt-
genhuoneessa olevan röntgenlaitteen näyttö, röntgenhuone näkyy tutkimustilasta suojalasin läpi.
7.2.2 Kuvausarvojen ja kenttäkoiden vaikutusten tutkiminen
Sähkömäärä (Q) on yksi oleellisesta muuttujasta röntgentutkimuksessa, mikä saadaan
seuraavasta yhtälöstä:
Q = It (7.1)
Missä t on kuvausaika ms yksikössä, Q on sähkömäärä mAs yksikössä ja I on virta mA
yksikössä. Kuvausajalla tarkoitetaan säteilytyksen kestoa tutkimuksessa ja se voidaan
kirjoittaa yllä olevan yhtälön perusteella:
t =
Q
I
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Yhtälöistä nähdään, että kuvausaika on suoraan verrannollinen sähkömäärään ja vir-
taan, sillä se on suurimmillaan, kun virta on pienimillään ja sähkömäärä suurimmil-
laan. Tutkimuksen kuvausarvot valittiin niin, että ne kattoivat laajan annosalueen.
Kuvausarvojen vaikutusta DAP-mittarin mittaustarkkuuteen tarkasteltiin siten, että
pidettiin joko sähkömäärä, kuvausaika tai virta vakiona ja muutettiin kahta muuta
muuttujaa kunnes saavutettiin kuvausajalle alaraja . Kuvausajan alarajan alapuolel-
la annosmittari ei kykene tunnistamaan signaalia ja käytössä olevalle annosmittarille
saatiin kuvausajan alarajaksi 1ms.
Kuvauksen jälkeen monitorin antama DAP-arvo kirjattiin ylös muiden kuvan tietojen
kanssa ja annosmittarin antamat arvot tallennettiin tietokoneeseen jatkoanalyysia var-
ten.
7.2.3 Lisäsuodatuksen vaikutus
Röntgentutkimuksissa suodatusmateriaalina käytetään yleensä alumiini- tai kuparile-
vyä, jotka asetetaan röntgenputken ikkunan eteen. Lisäsuodatuksen käyttö vaikuttaa
röntgenspektriin siten, että matalaenergiset fotonit absorboituvat suodatusmateriaa-
liin ja niiden osuus röntgenspektrissä vähenee. Matalaenergiset fotonit eivät kykene
läpäisemään potilasta, joten ne eivät vaikuta kuvanmuodostukseen [26].
Lisäsuodatuksen vaikutusta DAP-mittarin mittaustarkkuuteen tarkasteltiin siten, et-
tä kullekin säteilylaaduille käytettiin eri paksuisia lisäsuodatuksia. Röntgenlaittees-
sa oli mahdollista käyttää 0.1, 0.2 tai 0.3 mm paksuista kuparia tai alumiinia riippuen
laitteesta. Peijaksen sairaalan Samsung laitteella tehdyt lisäsuodatukseen liittyvät mit-
taukset on esitetty taulukossa (2), jossa näkyvät käytetyt säteilylaadut ja lisäsuodatus-
paksuudet.
Taulukko 2: Peijaksen sairaalan Samsung merkkisellä röntgenlaitteella tutkittiin lisäsuodatuksen
vaikutusta DAP-arvon mittaustarkkuuteen käyttämällä samalle säteilylaadulle eri paksuisia lisäsuo-
datuksia. Kupari on paljon tehokkaampi suodatinaine kuin alumiini .
Jännite
(kV)
Virta (mA) Kuvausaika
(ms)
Lisäsuodatus(mmCu)
120 400 25 0,0.1,0.2,0.3
100 400 25 0,0.1,0.2,0.3
80 400 25 0,0.1,0.2,0.3
60 400 25 0,0.1,0.2,0.3
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8 Tulokset
8.1 Kalibrointikertoimen määrittäminen
DAP-kenttämittarin tarkkuutta tarkasteltiin erityisesti matalissa annoksissa vertaa-
malla sen antamat DAP-arvot annosmittarin antamiin DAP-arvoihin. Tällä tavalla saa-
tiin määriteltyä DAP-kenttämittarien virhe-arvot ja kalibrointikertoimet eri säteilylaa-
duille.
Kenttämittarin näyttämän arvon poikkeama todellisesta arvosta (vertailumittarin DAP-
arvosta) voidaan esittää prosentteina todellisesta arvosta:
(DAP)V − (DAP)K = Virhe (%) · (DAP)V
missä (DAP)K on kenttämittarin lukema arvo ja (DAP)V on vertailumittarin (annos-
mittarin) DAP-arvo. Yllä mainitussa yhtälössä virhe(%) kuvaa DAP-kenttämittarin vir-
hettä prosentteina vertailumittarin arvosta ja se voidaan kirjoittaa muodossa:
Virhe(%) =
(DAP)V − (DAP)K
(DAP)V
· 100% = (1−
(DAP)K
(DAP)V
) · 100% (8.1)
Kaikille mitatuille säteilylaaduille laskettiin DAP-kenttämittarin virhearvo yhtälön (8.1)
mukaisesti. Kenttämittarin DAP-arvoille määriteltiin myös kalibrointikertoimet eri sä-
teilylaaduilla seuraavan yhtälön mukaisesti:
CF · (DAP)K = (DAP)V ⇔ CF =
(DAP)V
(DAP)K
(8.2)
Kalibrointikerroin CF on luku, joka on kerrottava DAP-kenttämittarin näyttämällä
arvolla saadakseen todellinen DAP-arvo (annosmittarin DAP-arvo). Kalibrointikertoi-
men arvo on yksi, kun kenttämittarin virhe-arvo (virhe (%)) on nolla eli toisin sanoen
silloin, kun (DAP)V ja (DAP)K ovat yhtä suuret.
STUK:in suosituksen mukaan DAP-mittarin kokonaisvirhe ei saisi poiketa todellisesta
arvosta enemmän kuin 25 prosenttia. DAP-mittarin kalibrointikertoimen ja virhear-
von välinen relaatio saadaan yhdistämällä yhtälöt (8.1) ja (8.2) yhteen. Tällöin voidaan
määrittää kalibrointikertoimelle vaihteluväli, jossa STUK:in ehdotus toteutuu.
CF =
−1
V irhe(%)
100% − 1
=
{
4/3 jos Virhe(%) = 25%
3/4, jos Virhe(%) = −25%
(8.3)
Koska STUK:in virheen yläraja oli itseisarvo, kalibrointikertoimelle saatiin kaksi tu-
losta. Jotta STUK:in suositus toteutuisi, kalibrointikertoimen on oltava
3/4 ≤ CF ≤ 4/3
Tutkimuksessa käytetyt säteilylaadut ja niistä saadut DAP-mittarin näyttämät virheet
ja kalibrointikertoimet ovat taulukoitu liitteissä.
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8.2 Vertailumittarin DAP-arvon virhearviointi
Vertailumittarin DAP-arvon epävarmuus koostuu säteilykentän pinta-alan ja säteily-
annoksen virheistä. Paine- ja lämpötilakorjausta ei tehdä Raysafe Xi:n R/F anturil-
le, koska kyseessä on puolijohdeanturi. Paine ja lämpötila korjauskertoimia käytetään
kaasutäytteisiin ilmaisimiin.
Säteilykentän pinta-alan mittauksissa X ja Y akselin mittausepävarmuus arvioitiin ole-
vaan ±0.3cm. Tällöin voidaan määrittää pinta-alan epävarmuus ∆A yhtälöstä:
∆A =
√
(∆X ×Y )2 +X ×∆Y )2 (8.4)
jossa X ja Y ovat vaaka ja pysty akselin pituudet ja ∆X,∆Y niiden virheet. Säteilyan-
noksen epävarmuus saadaan raysafe Xi-annosmittarin kalibrointi sertifikaatista, joka
on esitetty seuraavassa taulukossa.
Taulukko 3: raysafe Xi-annosmittarin näyttämän virhearvo vaihtelee riippuen putkijännitteestä. Vir-
he on välillä 1-2%, kun jännite on 80-120 kV välillä. Laajalla putkijännitteen alueella (50-140 kV)
virheen keskiarvo on kuitenkin 5%.Taulukossa F on kokonaispaksuus ja CF on kalibrointikerroin.
Säteilylaatu Putkijännite F CF Virhe
kV mm Al
RQR 6 80 3,02 0,983 1,73%
RQR 8 100 3,37 0,992 0,80%
RQR 9 120 3,82 1,009 0,90%
50-140 5%
Koska laskennallisesti DAP-arvo on D × A, DAP-arvon epävarmuus ∆(DAP) saadaan
virheen kasautumislain avulla:
∆(DAP) =
√
(∆D ×A)2 + (D ×∆A)2 (8.5)
Suurin osa tutkimuksessa käytetyistä jännitteistä ovat 80-120 kV välillä. Tällöin taulukkoa(3)
käyttäen voidaan olettaa, että annosmittarin epävarmuus on 2%.
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Kuva 17: Vertailumittarin DAP-arvon epävarmuus laskennallisesti määriteltyn DAP-arvon funktio-
na eri säteilykenttien pinta-aloille.
Kuvassa (17) käytettiin yhtälöitä (8.5) ja (8.4). Yhtälöissä valittiin säteilyannoksen epä-
varmuudeksi (∆D) kaksi prosenttia annoksen arvosta (D) ja säteilykentän pituuksien
epävarmuudeksi 0.3 cm. Kuvasta nähdään, että DAP-arvojen epävarmuudet ovat vä-
lillä 3-5% riippuen säteilykentän pinta-alasta ja pienemmät kuin STUK:in asettama
DAP-arvon epävarmuuden yläraja (25 %).
8.3 Peijaksen sairaala
Peijaksen sairaalassa oli käytössä kaksi eri merkkistä röntgenlaitetta ( Samsung GC80
ja FUJI FDRAcselerate). Samsungmerkkisellä röntgenlaitteella tarkasteltiin DAP-mittarin
antamien arvojen virhettä eri jännitteillä ja lisäsuodatuksilla. Mittausarvot on esitetty
liitteessä A.
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Kuva 18: Samsung GC80 laitteella tarkasteltiin suodatuksien vaikutusta eri jännitteen arvoille. Tut-
kimuksessa sähkömäärä (20 mAs), virta (400mA) ja kuvausaika (25 ms) olivat vakiona. Tarkat ku-
vausarvot on esitetty taulukossa (2) ja liitteen A taulukossa (4).
Yllä olevasta kuvasta nähdään, että pienentämällä jännitettä ja lisäämällä lisäsuoda-
tusta kenttämittarin näyttämän arvon virhe kasvaa. Kuvasta nähdään, että STUKin
vaatima virheen yläraja ylittyy kahdessa pisteessä, jossa jännitteen arvot ovat 60 kV ja
lisäsuodatuksen paksuudet 0,2mm ja 0,3 mm kuparia.
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Kuva 19: Peijaksen sairaalan Samsung GC80 laitteella tutkittiin vakiojännitteellä virran, kenttä-
koon ja lisäsuodatuksen vaikutusta DAP-kenttämittarin näyttämän arvon virheisiin. Kuvassa A1,
A2 ja A3 ovat kenttäkokoja, missä A1 on 438,9cm2, A2 on 259,3cm2 ja A3 on 116,63 cm2. Kuvas-
sa esitetyt kuvausarvot ovat liitteen A:n taulukko (5):stä. Taulukosta nähdään, että mittauksia on
suoritettu myös isoilla DAP-arvoilla, mutta matalien annoksien selkeyden takia kuvaa on rajoitettu
14mGy × cm2:n asti.
Isoilla DAP-arvoilla (yli 4mGy × cm2) DAP-mittarin mittaustulokset parantuvat, kun
vältetään lisäsuodatuksia ja valitaan virralle mahdollisimman suuri arvo (katso Kuva(19)).
Kuvasta nähdään, että matalia annoksia saavutetaan käyttämällä isojen kuvausarvojen
ja jännitteen rinnalla lisäsuodatusta. Kuvasta nähdään, kun DAP-arvo on suurempi
kuin 1,5mGy × cm2, eri säteilylaatujen virhearvot ovat lähes vakioita. Näin ollen voi-
daan olettaa, että mittari on kalibroitu tällä annosalueella.
DAP-mittarin antama arvo ei ole enää luotettava, kun DAP-arvo on alle 1,5mGy × cm2.
DAP-arvon pienentyessä 1,5mGy × cm2:stä säteilylaatujen virhearvot alkavat muuttua
satunnaisesti ja lähes eksponentiaalisesti kunnes STUKin virhearvolle asettama ylä-
raja ylittyy. DAP-mittarin näyttämä arvo on STUKin virherajojen sisäpuolella silloin,
kun kalibrointikerroin on pienempi kuin 0.8 ja isompi kuin 1.33.
Yli 10mGy × cm2 DAP-arvoilla (A1, 400mA) säteilylaatu antaa kaikkein pienimmän
virhearvon ja pienemmillä DAP-arvoilla säteilylaadut (A1, 100 mA, 0.3mmCu) ja (A2,
100 mA, 0.1mmCu) antavat tarkemman tuloksen.
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Kuva 20: Peijaksen Samsung GC80 laitteella tutkittiin virran vaikutusta DAP-mittarin virheisiin.
Kuvausarvot ovat liitteen A:n taulukosta (6).
Tutkimalla kahdella eri virralla huomataan, että isomman virran arvon käyttö tarken-
taa mittaustulosta. Matalan DAP-arvon saavuttamiseksi on kuitenkin käytettävä pie-
niä sähkömäärän arvoja. Tällöin virran arvon kasvu pienentää kuvausajan arvoa, sillä
sähkömäärä on virran ja kuvausajan tulo. Kuvasta (20) nähdään, kun DAP-arvo pie-
nenee, käyrien virhearvot alkavat kasvaa jyrkästi (kuvassa 40 mGy × cm2 kohdalla) ja
suuremmilla DAP-arvoilla virhearvot ovat lähes vakioita (mittari on kalibroitu tällä
annosalueella).
DAP-arvon pienentyessä 100 mA kuvausvirralla virhearvon muutos on paljon hitaam-
pi kuin 400 mA kuvausvirralla, sillä vastaavalla DAP-arvolla 100 mA kuvausvirran
kuvausaika on neljä kertaa isompi kuin 400 mA kuvausvirran kuvausaika. Virhearvot
eivät kuitenkaan ylitä STUKin asettamaa maksimi virherajaa ison jännitteen (120 kV),
virran ja lisäsuodatuksen käytön välttämisen vuoksi.
42
Kuva 21: Peijaksen FUJI FDR Acselerate röntgenlaitteella tutkittiin lisäsuodatuksen ja virran vaiku-
tusta mittarin antamiin virheisiin. Tutkimuksessa pidettiin jännitteen arvo (70 kVp) ja kenttäkoko
(10,9cm× 10,9cm) vakiona. Käytetyt kuvausarvot ovat esitetty liitteen A:n taulukossa (7)
Kuvasta (21) nähdään, että DAP-mittari on kalibroitu luultavasti 30mGy × cm2 isom-
milla DAP-arvoilla (vakiot virhearvot). Kuvastamyös nähdään, että isoilla DAP-arvoilla
DAP-mittari antaa tarkemman tuloksen, kun kuvataan ilman lisäsuodatusta, mutta
pienillä DAP-arvoilla (kuvassa alle 5 mGy × cm2) lisäsuodatuksen käyttö parantaa mit-
taustarkkuutta.
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Kuva 22: Peijaksen FUJI FDR Acselerate röntgenlaitteella tutkittiin kahden eri säteilylaadun virheen
kehitystä eri DAP-arvoilla. Säteilylaatujen tarkat säteilylaadut on esitetty liitteen A:n taulukossa(8).
Kuvasta (22) nähdään, että mittari on luultavasti kalibroitu yli 65 mGy × cm2 DAP-
arvoilla. Lisäksi nähdään että mittaustarkkuus on parempi, kun käytetään isompaa
jännitettä ja virran arvoa (120 kVp,400 mA). Toisaalta DAP-arvon pienentyessä 65
mGy × cm2:stä alaspäin, nähdään, että mittaustarkkuus paranee säteilylaadulla, jolla
on pienempi virran ja jännitteen arvo (70 kVp,100 mA) ja huononee ison jännitteen ja
virran omaavalla säteilylaadulla (mittaustarkkuus heikkenee).
Säteilylaatujen virheiden käyrät leikkaavat toisiaan, kun DAP-arvo on 33mGy × cm2.
Vertaamalla näitä kahta säteilylaadun kalibrointikertoimen käyriä keskenään, voidaan
päätellä, että tutkittaessa yli 33mGy × cm2 DAP-arvoilla säteilylaatu (120kVp,400 mA)
antaa tarkemman tuloksen.
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8.4 Jorvin sairaala
Kuva 23: Jorvin sairaalan AGFA DX-D600 röntgenlaitteella tutkittiin virran ja kuvausajan vaiku-
tusta DAP-mittarin näyttämän arvon virheisiin pitämällä sähkömäärän arvo vakiona (10 mAs). Ku-
vausarvot ovat liitteen B:n taulukosta (9).
Kuvaamalla vakiolla sähkömäärän arvolla saatiin DAP-arvot, jotka vaihtelivat 157-182
mGy × cm2 välillä. Kuvasta (23) nähdään, että virran arvon kasvaessa (ts. silloin, kun
kuvausaika pienenee vakion sähkömäärän tapauksessa) DAP-mittarin tekemä virhe
pienenee. Kuvassa DAP-mittarin virhe on korkeimmillaan, kun kuvausaika on 800
(ms) ja virta on 13 mA ja pienimmillään, kun kuvausaika on 12 (ms) ja virran arvo
on 800 (mA). Tämän perusteella voidaan olettaa, että mittaustarkkuus paranee kas-
vattamalla virran arvoa.
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Kuva 24: Jorvin sairaalan AGFA DX-D600 röntgenlaitteella tutkittiin DAP-mittarin virhettä, kun
tutkimuksen jännitearvo oli 120kVp, virta 400mA ja kenttäkoko 20,5cm×20,3cm. Kuvassa esitetyt
kuvausarvot ovat liitteen B:n taulukko (10):ssä
Kuvasta nähdään, että DAP-mittarin virhearvo on pieni (kalibrointikerroin lähellä yk-
köstä) korkean jännitteen, virran ja kuvausarvon ansiosta. Tutkimuksessa ei ole käy-
tetty lisäsuodatuksia, mikä vahvistaa meidän aikaisempaa olettamusta, jonka mukaan
DAP-mittarin virhearvo kasvaa lisäsuodatuksen vaikutuksesta. DAP-arvojen virheet
kasvavat, kun kuvausaika pienenee 10 millisekunnista kohti 1 millisekunttia (kuvas-
sa 90 mGy × cm2:stä alaspäin). Tutkimuksessa saadut virhearvot toteuttavat kuitenkin
DAP-mittarin virheille määritetyn rajan.
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Kuva 25: Jorvin sairaalan AGFA DX-D600 röntgenlaitteella tutkittiin neljän eri säteilylaadun kali-
brointikertoimet DAP-arvon funktiona. Säteilylaatujen tarkat kuvausarvot ovat esitetty liitteen B:n
taulukossa (11).
Kuva (25) jälleen kerran vahvistaa meidän olettamusta siitä, että isoilla DAP-arvoilla
(tässä kuvassa yli 5 mGy × cm2) lisäsuodatuksen käytön välttäminen parantaa DAP-
mittarin mittaustarkkuutta.
Kuvasta päätellen DAP-mittari on kalibroitu yli 20mGy×cm2 isommmilla DAP-arvoilla,
sillä suuremmilla DAP-arvoilla virhearvot ovat lähes samoja. DAP-arvon pienentyessä
5 mGy × cm2:n asti kaikkien säteilylaatujen kalibrointikertoimet lähestyvät kuitenkin
ykköstä eli niiden virhe arvot pienenevät. Pienemmillä DAP-arvoilla (alle 5mGy×cm2)
säteilylaatujen virhe-arvot kasvavat nopeasti.
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8.5 Meilahden lastenklinikka
Kuva 26: Meilahden lastenklinikan Philips DigitalDiagnost röntgenlaitteella tutkittiin jännitteen,
suodatuksen ja kuvausajan vaikutusta DAP-mittarin kalibrointikertoimeen. Kuvassa käytetyt ku-
vausarvot on liitteen C taulukossa (12).
Yllä olevassa kuvassa on käytetty kahta eri jännitettä (50 kVp ja 70 kVp). Kullakin
jännitteen kuvantamisella pidettiin joko virran (500 mA) tai kuvausajan (200 ms) arvo
vakiona.
Kuvasta (26) nähdään, että säteilylaatujen kalibrointikertoimet ovat vakioita ja lähellä
ykköstä, kun DAP-arvo on yli 40 mGy × cm2 ( mittari on kalibroitu tästä suuremmilla
DAP- arvoilla). DAP-arvon pienentyessä tästä arvosta nähdään, että kaikki säteilylaa-
tujen virhearvot kasvavat, paitsi säteilylaadulle (50kVp,500mA, 0.2mmCu+1mmAl).
STUKin asettama DAP-mittarin virheen yläraja ylittyy (70kV,500 mA) säteilylaadun
avulla, kun DAP-arvo on 7 mGy × cm2.
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Kuva 27: Meilahden lastenklinikkan Philips DigitalDiagnost röntgenlaitteen DAP-mittaria tutkit-
tiin 120 kV jännitteellä, 200 mA vakiovirralla ja 21cm× 21cm kenttäkoolla. Kuvasta nähdään, että
korkean virran ja jännitteen arvon vuoksi isoilla DAP-arvoilla kalibrointikerroin on lähellä ykköstä
ja pienellä DAP-arvoilla käyrä alkaa laskea jyrkästi ja DAP-mittarin virhe kasvaa. STUKin DAP-
mittareille asettama virheen yläraja (25%) rikkoontuu, kun DAP-arvo saavuttaa 45 mGy · cm2, jol-
loin kuvausaika on 4 ms. Kuvassa käytetyt kuvausarvot ovat liitteen C:n taulukossa(12).
9 Johtopäätös
Tämän työn tavoitteena oli tutkia DAP-mittarin tarkkuutta matalissa annoksissa, joi-
ta käytetään erityisesti lasten tutkimuksissa. Tutkimuksessa käytettiin DAP-mittarin
lisäksi toista annosmittaria. Molemmat mittarit (DAP-mittari ja annosmittari) säteily-
tettiin samanaikaisesti eri säteilylaaduilla ja kuvausarvoilla ja DAP-mittarin arvoja ver-
rattiin annosmittarin arvoihin. Tällä tavalla saatiin arvioitua DAP-mittarin tarkkuus
eri säteilylaadun ja kuvausarvon (mm. jännite, suodatus, virta ja kuvausaika) vaiku-
tuksessa.
Tätä kalibrointimenetelmää kutsutaan pinta-alamenetelmäksi (katso kohta 5.3.2). Me-
netelmässä annosmittarista saadut ilmakerma-arvot muunnettiin DAP-arvoiksi, jotta
DAP-mittarin lukemat arvot olisivat verrattavissa niihin.
Mittauksia tehtiin neljällä eri röntgenkuvauslaitteella. DAP-mittarit olivat kiinnitetty-
nä röntgenlaitteessa, joten kunkin DAP-mittarin mittauksessa käytettiin eri sairaaloi-
den röntgenlaitetta. Röntgenlaitteiden DAP-mittarit ovat kalibroitu erikseen ja niille
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määriteltyt kalibrointikertoimet ovat laitekohtaisia.
Mittaustulosten analysoinnin jälkeen voidaan päätellä, että DAP-mittarit ovat kalibroi-
tu isoilla DAP-arvoilla, eikä pienillä DAP-arvoilla, joita käytetään lasten tutkimuksis-
sa (0,2 − 50mGy × cm2). DAP-mittarin mittaustarkkuus paranee käytettäessä suurem-
paa jännitettä ja sähkömäärää. Lisäsuodatuksen käyttö toisaalta heikentää mittaus-
tulosta isoilla DAP-arvoilla (yli 20mGy × cm2), mutta lisäsuodatuksen käytön avulla
päästään mataliin DAP-arvoihin suuremman jännitteen ja sähkömäärän (virran ja ku-
vausajan) avulla kuin samoihin DAP-arvoihin ilman lisäsuodatusta. Näin ollen pienillä
DAP-arvoilla lisäsuodatuksen käyttö parantaa mittaustarkkuutta . Isoilla jännitteen ja
sähkömäärän arvoilla myös pienemmän kenttäkoon käyttö mahdollistaa matalan an-
noksen saavuttamisen.
Kuva 28: Raysafe Xi vertailumittarin avulla määritetty DAP-arvo röntgenlaitteiden oman DAP-
mittarin DAP-arvojen funktiona.
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Kuva 29: Edellisen kuvan tarkastelu matalissa DAP-annoksissa.
Yllä olevassa kuvassa on verrattu DAP-mittarin näyttämät arvot ja annosmittarista las-
ketut matalat DAP-arvot keskenään. Kuvassa katkoviiva esittää tilannetta, jossa mo-
lempien mittareiden (Dk ja DV ) antamat DAP-arvot ovat yhtä suuret (ts. silloin, kun
kalibrointikerroin on yksi). Jatkuvat viivat taas kuvaavat aluetta, jossa ylittyvät STU-
Kin asettamat DAP-mittarin virherajat (25%).
Kuvasta nähdään, että röntgenlaitteet AGFA DX-D600 ja FUJI FDR Acselerate ylittävät
DAP-mittarille asetettua virheen ylärajaa, kun DAP-arvo on 0-4mGy×cm2 välillä. Näin
ollen 0-4 mGy × cm2 DAP- alueella mainitut mittarit antavat epäluotettavia tuloksia.
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A Peijaksen sairaala
Taulukko 4: Peijaksen sairaalan Samsung GC80 laitteella tehdyt lisäsuodatus tutkimukset. Missä
DAPK on kenttämittarin DAP-arvo, DAPV on vertailumittarin (annosmittarin) DAP-arvo. Tutki-
muksessa kenttäkoon arvo oli = 21,1cm× 20,7cm.
Suodatus Jännite DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
virhe
0 mmCu 120 kV 212,3 213,45 0,54 %
0 mmCu 100 kV 158,3 148,50 -6,60 %
0 mmcu 80 kV 106 97,40 -8,83 %
0 mmCu 60 kV 56 51,98 -7,74 %
0,1 mmCu 120 kV 145,8 142,63 -2,22 %
0,1 mmCu 100 kV 97,4 88,67 -9,86 %
0,1 mmCu 80 kV 62 53,72 -15,41 %
0,1 mmCu 60 kV 27,8 23,59 -17,87 %
0,2 mmCu 120 kV 111,7 108,94 -2,6 %
0,2 mmCu 100 kV 69,3 63,77 -8,68 %
0,2 mmCu 80 kV 41,4 34,94 -18,50 %
0,2 mmCu 60 kV 16,8 13,10 -28,21 %
0,3 mmCu 120 kV 88,3 89,07138 0,87 %
0,3 mmCu 100 kV 55,9 51,53886 -8,45 %
0,3 mmCu 80 kV 30,6 25,33266 -20,80 %
0,3 mmCu 60 kV 11,1 8,29863 -33,76 %
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Taulukko 5: Peijaksen sairaalan Samsung GC80 laitteella tehdyt virran, kenttäkoon ja lisäsuodatuk-
sen vaikutus DAP-arvon virheisiin. Tutkimusta suoritettiin 90 kV jännitteellä.
Virta = 400mA, Kenttäkoko= 438,9cm2, Suodatus= 0mmCu
DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
Kuvausaika
(ms)
Virhe Kalibrointi-
kerroin CF
168,9 153,19 50 -10,24% 0,91
80,1 72,35 25 -10,69% 0,90
38,2 33,95 13 -12,51 % 0,89
17,4 15,45 6,3 -12,56 % 0,89
9,5 8,33 3,6 -14,01% 0,88
Virta = 100mA, Kenttäkoko= 438,9cm2, Suodatus= 0,3mmCu
100,2 84,63 200 -18,40% 0,84
49,4 41,80 100 -18,2% 0,85
24,1 20,31 50 -18,66% 0,84
11,6 9,66 25 -20,06% 0,83
5,4 4,49 13 -20,33% 0,83
3,3 2,74 8 -20,45% 0,83
1,4 1,24 4 -12,90% 0,89
0,6 0,53 2 -12,97% 0,89
Virta = 100mA, Kenttäkoko= 116,63cm2, Suodatus= 0,3mmCu
27,8 21,89 200 -26,99% 0,78
13,9 10,73 100 -29,44% 0,77
6,7 5,26 50 -27,34% 0,78
3,2 2,53 25 -26,58 % 0,78
1,4 1,15 13 -21,48% 0,82
0,9 0,70 8 -28,49% 0,77
0,4 0,32 4 -24,81% 0,80
0,1 0,13 2 27,8 % 1,38
Virta = 100mA, Kenttäkoko= 259,3cm2, Suodatus= 0,1mmCu
108,7 93,02 200 -16,85% 0,85
53,7 45,87 100 -17,07% 0,85
25,6 22,45 50 -14,00% 0,87
12,8 10,82 25 -18,32% 0,84
5,9 4,95 13 -19,081 % 0,83
2,9 2,40 6,3 -20,49 % 0,82
1,3 1,11 3,2 -17,03 % 0,85
0,5 0,47 1,6 -5,27 % 0,94
Virta = 100mA, Kenttäkoko= 116,63 cm2, Suodatus= 0,1mmCu
51,3 40,82 200 -25,67% 0,78
25,3 20,17 100 -25,39% 0,79
12,3 9,91 50 -24,07% 0,80
5,9 4,78 25 -23,38% 0,81
2,8 2,09 13 -33,37% 0,75
1,3 1,04 6,3 -23,85% 0,80
0,6 0,34 3,2 71,48% 0,58
0,2 0,23 1,6 14,25% 1,16
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Taulukko 6: Peijaksen sairaalan Samsung GC80 laite: Tutkittiin 100 mA ja 400mA virralla jän-
nitteen ollessa 120 kV ja kenttäkoon ollessa 20,9cm × 21cm. Kalibrointikerroin on merkattu CF:lla
(calibration factor).
Virta DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
Kuvausaika
(ms)
Virhe CF
400 mA 301,5 295,56 50 -2,01 % 0,980
146,3 142,63 25 -2,58 % 0,975
69,5 67,80 13 -2,51 % 0,976
33,5 32,04 6,3 -4,55 % 0,956
18,3 16,85 3,6 -8,60 % 0,921
9,2 8,12 2 -13,25 % 0,883
100 mA 329,1 310,26 200 -6,07 % 0,943
163,6 153,82 100 -6,36 % 0,940
80,7 75,49 50 -6,90 % 0,935
39,7 36,84 25 -7,76 % 0,928
21,1 19,56 14 -7,86 % 0,927
11,7 10,71 8 -9,23 % 0,916
5,50 4,97 4 -10,70 % 0,903
2,60 2,20 2 -18,00 % 0,847
1,6 1,27 1,4 -25,70 % 0,796
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Taulukko 7: Peijaksen sairaalan FUJI FDR Acselerate laite: Neljän eri säteilylaadun kuvausarvot.
Kenttäkoko 10.9cm× 10.9cm
Virta:100mA
DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
Virhe CF
92,3 86,48 -6,73 % 0,937
58,4 55,25 -5,71 % 0,946
28,8 27,68 -4,04 % 0,9612
13,7 13,73 0,25 % 1,0025
5,9 6,63 10,99 % 1,1235
2,8 4,07 31,29 % 1,4553
2,4 3,23 25,77 % 1,3471
0,7 2,01 65,2 % 2,8736
0,5 1,29 61,37 % 2,5888
Virta 100mA, lisäsuodatus: 0,1 mmCu
92,9 83,31 -11,51 % 0,8968
58,9 53,29 -10,53 % 0,9047
28,9 26,58 -8,74 % 0,9196
14 13,26 -5,57 % 0,9472
6,3 6,6 4,55 % 1,0477
3,2 4,06 21,1 % 1,2674
2,5 3,19 21,57 % 1,275
1 1,94 48,55 % 1,9435
0,4 1,24 67,7 % 3,0958
Virta 200 mA, lisäsuodatus: 0,1 mmC
94,4 83,16 -13,51 % 0,881
59,4 53,02 -12,03 % 0,8927
29,3 26,49 -10,6 % 0,9042
13,6 13,02 -4,45 % 0,9574
7,9 7,94 0,56 % 1,0056
5,9 6,26 5,79 % 1,0615
3,1 3,78 17,9 % 1,2181
1,5 2,36 36,4 % 1,5724
0,4 1,15 65,26 % 2,8787
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Taulukko 8: Peijaksen FUJI FDR Acselerate laite: Kahden eri säteilylaadun kuvausarvot. Kenttäkoko
10.9cm× 10.9cm
Jännite: 120 kV, Virta: 400 mA
DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
Virhe CF
820,1 802,1 -2,24 % 0,978
654,8 637,55 -2,71 % 0,974
515 502,07 -2,57 % 0,975
314,9 304,39 -3,45 % 0,967
248,6 239,04 -4 % 0,962
151,3 143,52 -5,42 % 0,949
92,4 87,36 -5,77 % 0,945
58,1 54,28 -7,04 % 0,934
35,5 32,23 -10,13 % 0,908
28,5 24,24 -17,55 % 0,851
Jännite: 70 kV, Virta: 100 mA
417 356,82 -16,87 % 0,856
265,6 227,95 -16,52 % 0,858
131,4 113,85 -15,41 % 0,866
65,3 56,07 -16,45 % 0,859
30,6 27,39 -11,73 % 0,895
17,3 16,75 -3,3 % 0,968
13,2 13,4 1,48 % 1,015
7,9 8,35 5,36 % 1,057
4,9 5,41 9,49 % 1,104
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B Jorvin sairaala
Taulukko 9: Jorvin sairaalan AGFA DX-D600 laite: Tutkittiin 90 kVp jännitteellä, 20,5cm×20,3cm
kenttäkoolla ja 10 mAs sähkömäärällä kuvausarvojen (virran ja kuvausajan) vaikutusta DAP-arvon
virheisiin.
DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
Virta (mA) aika (ms) virhe CF
157 150,87 800 12 -4,06 % 0,961
174 164,65 500 20 -5,68 % 0,946
177 165,66 320 32 -6,84 % 0,936
184 171,33 200 50 -7,4 % 0,931
187 170,82 160 64 -9,47 % 0,913
183 166,47 100 100 -9,93 % 0,91
187 170,58 64 160 -9,62 % 0,912
184 167,42 40 250 -9,9 % 0,91
183 167,31 25 400 -9,37 % 0,914
188 170,25 16 640 -10,42 % 0,906
183 165,13 12,5 800 -10,82 % 0,902
182 165,01 10 1000 -10,29 % 0,907
Taulukko 10: Jorvin sairaalan AGFA DX-D600 laite: Jännite 120kVp, virta 400mA ja kenttäkoko
20,5× 20,3cm2
DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
aika (ms) virhe CF
603 597,38 64 -0,94 % 0,991
470 465,67 50 -0,93 % 0,991
298 295,02 32 -1,01 % 0,99
232 231,01 25 -0,43 % 0,996
183 181,76 20 -0,68 % 0,993
156 145,78 16 -7,01 % 0,935
113 113,03 12 0,03 % 1
90,7 90,48 10 -0,24 % 0,998
71,3 72,12 8 1,14 % 1,011
44,1 45,05 5 2,1 % 1,021
34,7 35,18 4 1,35 % 1,014
16,4 16,98 2 3,41 % 1,035
7,9 8,79 1 10,11 % 1,113
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Taulukko 11: Jorvin sairaalan AGFA DX-D600 röntgenlaitteella tutkittiin virran, kenttäkoon ja li-
säsuodatuksen vaikutusta DAP-arvon virheisiin. Tutkimuksessa käytettiin vakiojännitettä 70 kVp ja
kahta eri kenttäkokoa 20.5cm× 20.3cm (A1), 10,2cm× 10,3cm (A2).
Virta 100mA, Kenttäkoko (A1)
DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
Kuvausaika
(ms)
Virhe Kalibrointi-
kerroin CF
233 200,26 250 -16,35 % 0,860
186 159,45 200 -16,65 % 0,857
148 127,4 160 -16,18 0,861
115 99,05 125 -16,1 % 0,861
91,4 78,96 100 -15,76 % 0,864
71,7 62,63 80 -14,48 % 0,874
57,5 49,84 64 -15,35% 0,867
44 38,72 50 -13,62 % 0,88
35 30,45 40 -14,92 % 0,87
27,7 24,35 32 -13,72 % 0,879
21,4 18,97 2,5 -12,8 % 0,887
16,6 14,89 20 -11,48 % 0,897
12,7 11,89 16 -6,72% 0,937
9,9 9,14 12 -8,24 % 0,924
7,5 7,27 10 -3,14 % 0,97
5,9 5,79 8 -1,85 % 0,982
3,6 4,68 6 23,23 % 1,303
1,7 2,82 4 39,73 % 1,659
Virta 100mA, Kenttäkoko (A1) , Suodatus 1mmAl ja 0,2 mmCu
128 100,77 500 -27,02 % 0,787
80,5 63,84 320 -26,09 % 0,793
63,2 49,87 250 -26,74 % 0,789
39,7 31,56 160 -25,77 % 0,795
30,6 24,68 125 -23,97 % 0,807
19,2 15,56 80 -23,42 % 0,81
11,3 9,71 50 -16,43 % 0,859
6,6 6,06 32 -8,88 % 0,918
5,1 4,65 25 -9,58 % 0,913
2,9 2,91 16 0,36 % 1,004
1,4 2,24 12 37,6 % 1,603
0,8 1,77 10 54,83 % 2,214
0,1 1,14 6 91,22 % 11,383
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Virta 200mA, Kenttäkoko (A1) , Suodatus 1mmAl ja 0,2 mmCu
123 98,21 250 -25,24 % 0,798
77,9 62,83 160 -23,99 % 0,807
60,2 48,64 125 -23,77 % 0,808
37,9 30,82 80 -22,97 % 0,813
30 24,6 64 -21,95 % 0,820
17,9 15,11 40 -18,46 % 0,844
10,9 9,24 25 -17,99 % 0,848
6,4 5,75 16 -11,32 % 0,898
4,8 4,37 12 -9,77 % 0,911
12,5 11,52 8 -8,49 % 0,922
1,8 2,2 6 18,07 % 1,221
1 1,7 5 41,14 % 1,699
0,3 1 3 70,04 % 3,338
Virta 800mA, Kenttäkoko (A1) , Suodatus 1mmAl ja 0,2 mmCu
107 85,48 64 -25,18 % 0,799
66,5 53,05 50 -25,35 % 0,798
40,9 32,98 25 -24,02 % 0,806
19,4 15,92 12,5 -21,86 % 0,821
7,9 7,71 6 -2,46 % 0,976
3,2 3,33 3 3,83 % 1,04
0,1 0,68 1 85,34 % 6,823
Virta 200mA, Kenttäkoko (A2), Suodatus 1mmAl ja 0,2 mmCu
205 196,8 500 -4,17 % 0,96
130 125,58 320 -3,52 % 0,966
80,5 77,83 200 -3,43 % 0,967
49,6 48,53 125 -2,21 % 0,978
30 30,81 80 2,64 % 1,027
18,8 19,12 50 1,69 % 1,017
8,6 9,41 25 8,6 % 1,094
5 5,87 16 14,75 % 1,173
2,4 3,63 10 33,87 % 1,512
1,2 2,32 6 48,28 % 1,933
0,6 1,4 4 57,27 % 2,34
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C Meilahden lastenklinikka
Taulukko 12: Philips DigitalDiagnost röntgenlaite: Tutkittiin 50 kV ja 70 kV jännitettä vakiovir-
ralla (500 mA), 70 kV jännitettä vakiolla kuvausajalla ja 50 kV jännitettä vakiovirralla (500 mA)
lisäsuodatuksen kanssa. Tutkimuksessa kenttäkoko oli myös vakio 21cm× 21cm.
Jännite DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
aika (ms) virhe CF
50 kV 112,1 111,23 200 -0,78% 0,992
55,9 55,54 100 -0,66% 0,993
27,8 27,61 50 -0,69% 0,993
13,8 13,70 25 -0,72% 0,99
6,8 6,77 12,5 -0,48% 0,995
3,4 3,38 6,3 -0,63% 0,994
2,1 2,09 4 -0,49% 0,995
1,3 1,24 2 -4,51% 0,956
0,7 0,73 1,6 3,96 % 1,041
70 kV 163,8 163,19 125 -0,376 % 0,996
82,2 81,67 63 -0,65 % 0,993
40,4 40,90 30 1,22 % 1,012
25,5 26,33 20 3,15 % 1,033
12,3 13,26 10 7,21 % 1,077
70 kV 324,4 325,33 100 0,28 % 1,00
161,8 161,08 50 -0,44 % 0,996
80,2 79,78 25 -0,51 % 0,995
39,8 38,98 12,5 -2,08 % 0,980
20,2 18,87 6,3 -6,99 % 0,935
9,7 8,53 3,1 -13,64 % 0,880
6,4 4,93 2 -29,56 % 0,772
50 kV 778,5 810,26 200 3,92 % 1,040
388,5 402,78 100 3,54 % 1,037
193 199,9 50 3,49 % 1,036
96,1 99,852 25 3,75 % 1,039
47,6 48,96 12,5 2,79 % 1,029
24,2 23,93 6,3 -1,12 % 0,989
11,7 10,90 3,1 -7,25 % 0,932
5,4 4,82 1,6 -11,94 % 0,893
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Taulukko 13: Philips DigitalDiagnost röntgenlaitteella tehdyt tutkimukset. Tutkimuksia suoritettiin
jännitteen ollessa 120 kV, virran 200mA ja kentäkoon 21cm× 21cm.
DAPK (mGy×
cm2)
DAPV (mGy×
cm2)
kuvausaika
(ms)
virhe CF
2244,4 2236,85 250 -0,34 % 0,996
1150 1117,52 125 -2,91 % 0,971
573,4 564,38 63 -1,6 % 0,984
291,2 281,91 31,5 -3,29 % 0,968
152,3 142,57 16 -6,82 % 0,936
80,6 71,35 8 -12,95 % 0,885
44,8 35,84 4 -24,97 % 0,800
31,3 23,06 2,5 -35,7 % 0,736
26,8 12,58 1,6 -112,96 % 0,469
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